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Resumen 
 
En el presente trabajo se evalúa el desempeño de un sistema de radiografía computarizada en la 
dosimetría de campos inhomogéneos empleados en tratamientos de Radioterapia de Intensidad 
Modulada (IMRT). Se describe el aspecto técnico de la ejecución de tratamientos de IMRT, los 
mecanismos empleados para la evaluación de planes de IMRT, el principio de formación y 
adquisición de la imagen en los sistemas de radiografía computarizada, así como las generalidades 
de las imágenes digitales y su procesamiento. Como  resultados se presentan el estudio del rango 
dinámico del sistema de radiografía computarizada, el estudio del efecto de la tasa de dosis sobre 
la respuesta de la placa de fósforo,  la constancia en el tiempo de la respuesta del sistema de 
radiografía computarizada, la calibración en dosis de la respuesta del sistema de radiografía 
computarizada, la implementación de las placas para la dosimetría de campos cuadrados, 
estudiando la dosis absorbida, el tamaño del campo, la planicidad, la simetría y la penumbra; por 
último se presentan los resultados obtenidos para la evaluación de tres casos clínicos de IMRT, el 
primero correspondiente a una irradiación de cabeza y cuello, el segundo a una irradiación de 
cérvix uterino y el tercero a una irradiación de próstata. Los resultados obtenidos confirman que el 
sistema de radiografía computarizada es útil para la dosimetría absoluta y relativa de campos 
homogéneos y de campos inhomogéneos. 
 
 
Abstract 
 
The present thesis considers the performance of a computed radiography (CR) system in the 
dosimetry of IMRT inhomogeneous radiation fields. The technical aspects of IMRT treatment are 
described, as well as the methods for IMRT treatment accuracy evaluation, computed radiography 
principles and the basis and processing of digital images. The results presented here includes the 
study of the dynamic range of CR system, effect of dose rate in the phosphor response, constancy 
in time of the CR system response, implementation of CR system in the dosimetry of homogeneous 
radiation fields measuring the absorbed dose, field size, flatness, symmetry and penumbra; last of 
all are presented the results of the evaluation of three IMRT clinic cases, the first a head and neck 
irradiation, the second a uterine cervix irradiation and the third a prostate irradiation. The 
evaluation of the dose maps showed that the CR system is a feasible tool for the dosimetry of 
homogeneous and inhomogeneous radiation fields. 
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INTRODUCCIÓN 
 
El término garantía de calidad describe un programa diseñado para controlar y mantener los 
estándares de calidad que se han definido para él; en radioterapia el programa de garantía de 
calidad representa el conjunto de medidas que se toman para garantizar la calidad del cuidado del 
paciente (Khan, The physics of radiation therapy, 2003). Según la AAPM (American Association of 
Physicist in Medicine) el objetivo de un programa de garantía de calidad aplicado a los parámetros 
físicos de una máquina de tratamiento, es asegurar que éstos no varían significativamente de los 
valores base medidos durante la aceptación y el comisionamiento (AAPM Task Group 142, 2009). 
Un programa de garantía de calidad en radioterapia debe incluir la verificación de todos los 
procesos involucrados en la administración del tratamiento, desde la transmisión de la 
información de prescripción hecha por el médico especialista hacia el físico médico, hasta la salida 
del haz de radiación. La componente física del programa de garantía de calidad incluye la 
verificación de la dosis de salida del haz, y la constancia de los parámetros geométricos de éste: 
tamaño de campo, planicidad y simetría (AAPM Task Group 45, 1994). 
La Radioterapia de Intensidad Modulada (IMRT) es una técnica de tratamiento de cáncer mediante 
el uso de radiación ionizante que emplea variaciones espaciales de la intensidad de cada haz para 
lograr la conformación de las isodosis a partir de la superposición de diversos portales de 
irradiación, maximizando la dosis al sitio que se desea tratar, con la dosis más baja a los tejidos 
sanos circundantes. Existen diversos modificadores de haz, como son las cuñas, los 
compensadores de tejido personalizados y los filtros personalizados, estos dos últimos 
generalmente fundidos en cerrobend; estos sistemas consumen mucho tiempo, pues deben ser 
moldeados y fundidos para cada campo de cada paciente. La implementación de colimadores 
multihojas dinámicos, que es un conjunto de láminas delgadas, con espesores que varían desde los 
3 mm hasta los 2 cm en la proyección del isocentro, como se muestra en la Figura 1. Durante la 
realización de IMRT las multi-hojas se mueven de manera independiente, logrando modificar la 
intensidad espacialmente de cada haz, para obtener la conformación requerida. Los altos 
gradientes de dosis presentes en la radioterapia mediante campos modulados exigen que se 
verifique la concordancia espacial de los campos irradiados y los campos obtenidos durante la 
planeación dosimétrica del tratamiento. El medio más empleado para la comprobación espacial de 
las dosis en IMRT es la película radiográfica, como es el caso de la KODAK EDR2; la tendencia 
universal a reemplazar los sistemas de imágenes radiográficas de película por sistemas digitales, 
plantea el interrogante sobre cómo estudiar las distribuciones de dosis de IMRT cuando 
desaparezcan los sistemas de radiografía de película. 
Introducción 
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Figura 1. Vista detallada de un colimador Varian Millenium 120. Tomado de www.varian.com 
 
Como una alternativa a los sistemas de radiografía de película, surgen la radiografía digital y la 
radiografía digitalizada, según el mecanismo por el cual se realiza la lectura del medio de 
adquisición de la imagen. La radiografía digitalizada, en la cual el lector se encuentra aislado del 
sistema de adquisición de la imagen, representa una alternativa viable para la verificación espacial 
de las dosis de IMRT, que, además de producir una imagen digital que sirve para la comparación 
de los planes de dosis obtenidos en el software de planeación dosimétrica, permite reducir los 
tiempos de procesado de la imagen y elimina la dependencia del resultado con la calidad del 
procesado químico necesario para las películas radiográficas.  
La implementación de sistemas de imagen digital para la verificación de tratamientos de IMRT ha 
sido un campo ampliamente investigado: El-Mohri et al (El-Mohri, Antonuk, Yorkston, Jee, & Lam, 
1999) estudia la implementación de un sistema AMPFI para la dosimetría relativa de campos de 
tratamiento de radioterapia; Van Esch et al (Van Esch, Depuydt, & Huyskens, 2004) estudia el 
desempeño de un  EPID de silicio amorfo para la dosimetría de campos de IMRT dinámicos; La 
implementación de sistemas de Radiografía Digitalizada (CR) para dosimetría de campos de IMRT 
es ampliamente analizada en por Olch (Olch, 2005), donde se analizan los parámetros más 
importantes del sistema que permiten su implementación como un dosímetro espacial adecuado 
para los campos inhomogéneos empleados en IMRT. También se encuentran en la literatura 
diversas reseñas sobre los principios físicos de la CR, como la realizada por Rowlands (Rowlands, 
2002) y la presentada por von Seggern (von Seggern, 1999) sobre las placas de fósforo más 
empleadas en los sistemas de radiografía digitalizada. 
El mecanismo de análisis de coincidencia de los mapas de dosis obtenidos de la medición y de la 
planeación más ampliamente aceptado, es el índice 𝛾𝛾 propuesto por Low et al (Low, Harms, Mutic, 
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& Purdy, 1998); en el presente trabajo se emplea, además del índice 𝛾𝛾, el índice 𝜒𝜒  propuesto por 
Bakai et al (Bakai, Alber, & Nüsslin, 2003). 
El objetivo del presente trabajo es implementar un sistema de CR para la dosimetría de campos de 
IMRT, con el fin de garantizar la correspondencia entre los planes ejecutados en el acelerador 
lineal y los planes exportados desde el sistema de planeación. En primer lugar se estudia el rango 
dinámico del sistema CR en función de la exposición a la radiación,  la dependencia de la respuesta 
con la tasa de dosis y la constancia en el tiempo de la señal, según lo descrito por Olch (Olch, 
2005). Luego se realizó la calibración de la respuesta de sistema de CR en función de la dosis 
absorbida en acrílico, según el procedimiento descrito por la AAP (AAPM Task Group 21, 1983); 
posteriormente se realizó la dosimetría de campos homogéneos, de conformidad a las 
recomendaciones de la AAPM (AAPM Task Group 45, 1994), para finalmente proceder a la 
dosimetría de campos de IMRT generados para tres planes de tratamiento: 1 caso de cabeza y 
cuello, 1 caso de cérvix uterino y 1 caso de próstata.  
 El presente trabajo está dividido en cinco capítulos. En el capítulo 1 se presentan las 
características relevantes de la radioterapia de intensidad modulada; en el capítulo 2 se presenta 
la descripción de las películas radiográficas empleadas para dosimetría de IMRT y la descripción de 
los sistemas de radiografía digitalizada; en el capítulo 3 se presenta una introducción a las 
imágenes digitales y las herramientas de procesado empleadas en este trabajo; el capítulo 4 
presenta los procedimientos realizados, los resultados obtenidos en el desarrollo del trabajo junto 
con su análisis; en el capítulo 5 se presentan las conclusiones obtenidas de la realización del 
trabajo. 
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1. RADIOTERAPIA DE INTENSIDAD MODULADA (IMRT) 
 
La Radioterapia de Intensidad Modulada es una de las técnicas más empleadas para la 
conformación de las isodosis en el tratamiento de cáncer mediante radiación ionizante. Antes de 
describir las características de la IMRT es necesario mencionar las modalidades de radioterapia 
que la precedieron. 
 
1.1. Definición de Volúmenes 
La Comisión Internacional de Unidades y Medidas de Radiación en su reporte número 50 
(Sociedad Española de Física Médica, 1999), define los volúmenes de interés en radioterapia. En la 
Figura 2 se ilustran estos volúmenes. 
 
 
Figura 2. Esquema de los volúmenes empleados en radioterapia. Modificado de Khan (Khan, The physics of radiation 
therapy, 2003) 
 
Para fines de la planeación dosimétrica es importante conocer las diferencias existentes en estos 
volúmenes. El volumen tumor macroscópico, conocido como GTV (Gross Tumor Volume), 
corresponde a la extensión y localización de la lesión mediante palpación o imágenes diagnósticas. 
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El volumen blanco clínico, CTV (Clinical Target Volume), es una región que contiene al GTV además 
de márgenes que tienen en cuenta la presencia de enfermedad subclínica. De esta definición se 
entiende que la diferencia entre la extensión del GTV y el CTV está determinada por la localización 
de la lesión y su histología. 
El volumen blanco de planeación, conocido como PTV (Planning Target Volume), es un concepto 
geométrico, pues no se define en términos de la enfermedad como el GTV y el CTV, y es un 
volumen que contiene al CTV más unos márgenes que tienen en cuenta las variaciones en los 
movimientos de los órganos del paciente, variaciones en los tamaños de las regiones anatómicas 
alrededor del CTV y, finalmente, las variaciones en las características geométricas del haz. El PTV 
representa el volumen sobre el cual se realiza la planeación dosimétrica, por lo tanto el objetivo 
de un tratamiento de radioterapia consiste en entregar la dosis de prescripción de la manera más 
acertada posible al PTV, para de esta manera garantizar una irradiación adecuada del CTV y así 
obtener el resultado terapéutico esperado. 
 
1.2. Radioterapia convencional 
La radioterapia convencional, o de campos abiertos, se caracteriza porque los campos empleados 
no están ajustados en su forma a ninguna estructura anatómica del paciente; el campo puede 
limitarse mediante referentes anatómicos, pero su forma es esencialmente rectangular, salvo por 
posibles protecciones de órganos de riesgo. En general la zona a irradiar es amplia, y se 
acostumbra a realizar esta técnica en regiones donde es importante la irradiación de nodos 
ganglionares o existe compromiso de regiones aisladas. Su uso es frecuente en lesiones pélvicas, 
como el cáncer de cérvix y el de próstata. En la Figura 3 se muestra la disposición de un campo AP 
y un campo lateral empleados en un tratamiento convencional de pelvis. 
 
Figura 3. Ilustración de campos rectangulares empleados en un tratamiento convencional de pelvis. Modificado de 
Khan (Khan, The physics of radiation therapy, 2003) 
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1.3. Radioterapia conformal 
La radioterapia conformal tridimensional, conocida como 3-D CRT (3-D Conformal Radiation 
Therapy), es la modalidad de tratamiento que se basa en información anatómica tridimensional y 
distribuciones de dosis que se ajustan lo más próximo posible al volumen blanco, proporcionando 
una dosis adecuada al tumor disminuyendo la dosis a los tejidos sanos adyacentes (Khan, The 
physics of radiation therapy, 2003). 
La principal herramienta para la conformación de la dosis consiste en el desarrollo de bloques 
protectores en las proyecciones de vista del haz, como se ilustra en la Figura 4; en ésta se observa 
cómo la apertura del bloque de protección (región roja subrayada) se ajusta a la forma del 
volumen blanco de planificación (región azul rellena), mientras que protege los tejidos sanos 
adyacentes. El bloqueo del haz puede llevarse mediante bloques externos montados sobre 
bandejas en la salida del colimador del acelerador o mediante los colimadores multi-hojas.  
 
Figura 4. Conformación del campo de tratamiento en una vista de haz. Tomado de (Khan, Treatment planning in 
radiation oncology, 2007) 
 
La superposición de diversos campos conformados, con diferentes ángulos de incidencia, permite 
la conformación volumétrica de la dosis en el volumen blanco de planificación, mientras se 
disminuye al mínimo la contribución a los tejidos sanos adyacentes, como se ilustra en la Figura 5. 
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Figura 5. Superposición de dos campos conformados opuestos para lograr la distribución volumétrica de dosis 
deseada en el tumor. Tomada de Khan (Khan, Treatment planning in radiation oncology, 2007) 
La posibilidad de evaluar la dosis a escala volumétrica introduce un nuevo concepto como 
cuantificador de la bondad del tratamiento: el Histograma Dosis Volumen. En la Figura 6 se ilustra 
un histograma Dosis-Volumen de carácter acumulado para varios órganos, cada uno representado 
por una curva de color diferente; los valores de la ordenada representan la dosis absorbida y los 
valores de la abscisa representan el volumen normalizado, de manera que cada punto sobre una 
curva en esta figura representa el volumen de órgano o tejido que está recibiendo al menos la 
dosis dada. 
 
 
Figura 6. Ejemplo de un Histograma Dosis-Volumen. Cada color representa un órgano o estructura diferente. 
Modificado de Khan (Khan, Treatment planning in radiation oncology, 2007) 
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El concepto de conformación puede ser evaluado a partir de los histogramas dosis-volumen, ya 
que los campos pueden modificarse hasta que se logre una cobertura del volumen blanco de 
planificación adecuada; un criterio ampliamente empleado es que el 95% del volumen reciba al 
menos el 95% de la dosis prescrita. 
 
1.4. Radioterapia de intensidad modulada 
A diferencia de las dos técnicas descritas anteriormente, en las cuales los campos de radiación son 
homogéneos (según la especificación de los límites de planicidad del haz), en la radioterapia de 
intensidad modulada los campos son inherentemente inhomogéneos. 
Inicialmente la modulación del haz se realizaba mediante modificadores tales como cuñas o 
compensadores de tejido, los cuales logran que exista una variación espacial de la intensidad del 
haz a lo largo de su sección transversal. Sin embargo, la implementación de IMRT como técnica 
rutinaria en el tratamiento de pacientes, se dio gracias a la utilización de los colimadores multi-
hojas dinámicos (dMLC), que permiten la variación de la forma del campo de radiación durante el 
tratamiento. 
En la Figura 7 se ilustra el concepto de campo inhomogéneo. Durante el proceso de planeación de 
un tratamiento de IMRT cada campo es divido en pequeños haces, llamados beamlets, los cuales 
poseen intensidades individuales. En la figura cada cuadro azul representa un beamlet, y los 
valores de gris representan su intensidad relativa. 
 
1.5. Garantía de calidad en procedimientos de IMRT 
Como se mencionó en la sección anterior, los campos de radiación empleados en IMRT poseen 
perfiles de dosis inhomogéneos, que además tienen formas e intensidades particulares para cada 
paciente. Como para todos los programas de garantía de calidad en radioterapia, el objetivo es 
verificar y asegurar que existe correspondencia entre el tratamiento que el radioterapeuta 
prescribió, el tratamiento que el físico médico planeó y el tratamiento que el paciente recibió. 
El programa de garantía de calidad debe evaluar el desempeño de todos los procesos involucrados 
en la ejecución del tratamiento. En términos generales, el programa de garantía de calidad puede 
dividirse en dos componentes, la primera máquina-específica y la otra paciente-específica.  
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Figura 7. Ilustración del concepto de campo inhomogéneo. Cada cuadro azul representa un beamlet, mientras que su 
nivel de gris representa su intensidad relativa. 
Sobre el procedimiento y las pruebas que deben realizarse como parte del programa de garantía 
de calidad máquina-específica en procedimientos de IMRT existe un gran número de 
recomendaciones, como las hechas por Gary Ezzel (Ezzell, y otros, 2003) y Bayouth (Bayouth & 
Morrill, 2003). Ya que actualmente los tratamientos de IMRT se realizan en su mayoría mediante 
dMLC, gran parte de las pruebas máquina-específica están destinadas a comprobar el 
funcionamiento óptimo de estos sistemas. Las pruebas más importantes incluyen: (i) Precisión en 
la posición y velocidad de las hojas, (ii) Comportamiento del acelerador lineal ante la entrega de 
pequeñas unidades monitor, (iii) Desempeño del controlador de los MLC, (iv) Características físicas 
de los MLC, tales como transmisión inter e intra-hojas, penumbra y efecto de la forma de las hojas 
en el extremo. El desempeño de los sistemas de secuencia de los segmentos de los campos 
también debe ser comprobado; el objetivo es verificar que existe correlación entre los segmentos 
obtenidos por el sistema de planeación y los segmentos que se ejecutarán en la máquina. Así 
mismo se deben verificar los modelos que se emplean en el proceso de planeación del 
tratamiento, es decir: (i) Modelado de la dispersión en los colimadores, penumbra y transmisión, 
(ii) Secuencia de las hojas y viabilidad de las posiciones y (iii) Modelo de correcciones por 
heterogeneidad en la región irradiada. El propósito de este trabajo está enmarcado en las pruebas 
paciente específico de los programas de garantía de calidad, por lo cual no se hace un tratamiento 
más profundo de las pruebas máquina-específicas. 
Las pruebas de garantía de calidad paciente-específico tienen como objetivo verificar que la 
ejecución del tratamiento se realice de forma correcta. Xia y Chuang (Xia & Chuang, 2003) 
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proporcionan las mediciones que deben hacer parte de un programa de garantía de calidad 
paciente-específico en IMRT. El tratamiento de IMRT puede esquematizarse como en la Figura 8. El 
programa de garantía de calidad debe asegurarse que cada paso se cumpla correctamente, y 
además, que la comunicación entre ellos se realice oportuna y adecuadamente. 
Dado que los tratamientos de IMRT pueden tomar más tiempo que un tratamiento conformal, la 
comodidad del paciente es fundamental para asegurar la constancia de la posición durante una 
sesión. La correcta inmovilización del paciente es fundamental en IMRT, pues los campos de IMRT 
poseen regiones de alto gradiente, de manera que el movimiento del paciente en el curso de una 
sesión puede significar la irradiación de una región por fuera del PTV con un valor de dosis 
superior al presupuestado, mientras que otras regiones del PTV quedarían irradiadas con dosis 
inferiores a las planeadas. 
 
Figura 8. Diagrama de flujo del procedimiento para un tratamiento de IMRT. 
 
La verificación de tratamiento involucra: (i) Verificación de la transferencia de información, el 
objetivo es verificar que toda la información relacionada con el tratamiento se haya enviado 
correctamente al sistema de registro y verificación. (ii) Verificación de la posición del paciente, el 
objetivo es verificar que la posición del paciente respecto al isocentro del acelerador sea igual a la 
posición empleada en la planeación, para esto se pueden tomar placas ortogonales del paciente 
en la posición de tratamiento, que se comparan con las radiografías digitalmente reconstruidas 
(DRR), o si se cuenta con la tecnología, se pueden tomar imágenes TAC en el equipo de 
tratamiento mediante un sistema de imágenes a bordo. (iii) Verificación de los campos de 
tratamientos durante la primera sesión y (iv) Verificación periódica del isocentro. 
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El proceso de la verificación de tratamiento en el cual se enmarca el presente trabajo es la 
verificación dosimétrica paciente-específico, realizada mediante la irradiación de un phantom y el 
chequeo de unidades monitor en un sistema independiente. 
Los objetivos de la verificación dosimétrica sobre un phantom son dos, determinar la dosis 
entregada en un punto, lo cual se realiza mediante el empleo de una cámara de ionización o 
cualquier dosímetro calibrado, y la verificación geométrica de los mapas de fluencia. La irradiación 
de la planeación de IMRT sobre un phantom implica que el plan generado para el tratamiento del 
paciente se exporte sobre éste, es decir, se realice una planeación sobre las imágenes del 
phantom. Los sistemas de planeación pueden realizar la exportación del plan sobre el phantom de 
manera que la geometría de los campos, ángulos de irradiación, fluencias y segmentos del plan 
generado sobre el phantom corresponden a los del plan generado para el paciente.  
Cuando se decide realizar la garantía de calidad de los procedimientos de IMRT mediante un 
phantom, éste de ser adecuado para esta tarea. En la Figura 9 se muestran dos tipos de phantom, 
el primero con características antropomórficas, está hecho de un material tejido-equivalente, 
posee un material que simula la columna vertebral y otro que simula los pulmones; el otro 
geométrico, hecho de bloques rectangulares de agua sólida, lo que le confiere mayor certidumbre 
dosimétrica. Los dos phantoms mostrados en la figura son sólidos, lo cual permite la inserción de 
la película para la verificación de los mapas de fluencia. Así mismo poseen insertos para cámara de 
ionización, que permiten la verificación de la dosis en un punto.  
 
 
Figura 9. Dos phantoms empleados en garantía de calidad en procedimientos de IMRT. Imagen de la izquierda 
modificada de www.cirsinc.com. Imagen de la derecha tomada de www.lacoonline.com. 
 
También es ampliamente utilizado el acrílico como material para phantom sólido, ya que posee un 
comportamiento similar al agua en el sentido de la interacción de la radiación ionizante. Se puede 
Radioterapia de Intensidad Modulada (IMRT) 
 
 
25 
 
emplear  un phantom de láminas de acrílico con inserto para cámara de ionización en la 
verificación de tratamientos de IMRT. 
 
1.6. Criterios de evaluación de la distribución de dosis en procedimientos 
de IMRT 
A diferencia de los campos homogéneos de radiación, la diferencia en dosis planeada y dosis 
administrada en un punto, no es un criterio suficiente para la evaluación de un plan de 
tratamiento de IMRT. La naturaleza espacial de la distribución de dosis y los altos gradientes 
propios de los campos de IMRT hace necesario que se evalúe la coincidencia espacial entre la dosis 
entregada y la dosis planeada. El primer concepto que se empleó para considerar la coincidencia 
espacial entre la dosis entregada y la dosis planeada fue la distancia hasta el acuerdo, conocido 
como DTA (Distance To Agreement), el cual representa la distancia entre un punto de la 
distribución medida y el punto más próximo de la distribución calculada que posee la misma dosis. 
Definiendo tolerancias para la diferencia en dosis y el DTA, por lo general 3% y 3mm, 
respectivamente, se puede implementar una prueba de paso-fallo para las distribuciones de dosis 
entregada y planeada. Sin embargo el análisis y la representación de esta información no son 
fáciles. 
La introducción del concepto de índice 𝛾𝛾 permitió que la evaluación de los criterios de diferencia 
de dosis y DTA fuera más simple (Low, Harms, Mutic, & Purdy, 1998). La Figura 10 es el punto de 
partida para la construcción del concepto de índice 𝛾𝛾, en la cual se hace el razonamiento para un 
punto 𝑟𝑟𝑚𝑚  de la distribución de dosis medida, que coincide con el origen de la figura. El sistema de 
ejes 𝑥𝑥,𝑦𝑦 representa la ubicación de los puntos de la distribución calculada, respecto al punto 
medido. El eje 𝛿𝛿 representa la diferencia entre la dosis medida 𝐷𝐷𝑚𝑚 (𝑟𝑟𝑚𝑚 ) y la dosis calculada 𝐷𝐷𝑐𝑐(𝑟𝑟𝑐𝑐). 
El criterio DTA se representa por el disco de radio ∆𝑑𝑑𝑀𝑀  en el plano 𝑟𝑟𝑚𝑚 − 𝑟𝑟𝑐𝑐 . Si la distribución de 
dosis calculada interseca el disco, el criterio DTA se satisface en el punto 𝑟𝑟𝑚𝑚 . La línea vertical, cuya 
longitud es 2 ∙ ∆𝐷𝐷𝑀𝑀 , representa la prueba de diferencia de dosis; si la distribución de dosis 
interseca esta línea, el criterio de diferencia de dosis se satisface. 
De la Figura 10 se puede concluir que si la distribución de dosis calculada interseca en algún punto 
el elipsoide de semiejes ∆𝑑𝑑𝑀𝑀  y ∆𝐷𝐷𝑀𝑀 , entonces ambos criterios, la diferencia de dosis y el DTA, se 
satisfacen simultáneamente. La superficie del elipsoide está dada por la ecuación: 
1 = �𝑟𝑟2(𝑟𝑟𝑚𝑚 , 𝑟𝑟)
∆𝑑𝑑𝑀𝑀
2 + 𝛿𝛿2(𝑟𝑟𝑚𝑚 , 𝑟𝑟)∆𝐷𝐷𝑀𝑀2  
Ecuación 1 
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Figura 10. Representación geométrica para la construcción del concepto de índice 𝜸𝜸. Modificado de Low et al (Low, 
Harms, Mutic, & Purdy, 1998). 
 
Donde 𝑟𝑟(𝑟𝑟𝑚𝑚 , 𝑟𝑟) = |𝑟𝑟 − 𝑟𝑟𝑚𝑚 | representa la distancia entre el punto de la superficie 𝑟𝑟, y el centro del 
elipsoide 𝑟𝑟𝑚𝑚 . La diferencia en la dosis está dada por 𝛿𝛿(𝑟𝑟𝑚𝑚 , 𝑟𝑟) = 𝐷𝐷(𝑟𝑟) − 𝐷𝐷𝑚𝑚 (𝑟𝑟𝑚𝑚 ). A partir de lo 
desarrollado se define el índice 𝛾𝛾 como: 
𝛾𝛾(𝑟𝑟𝑚𝑚 ) = min{Γ(𝑟𝑟𝑚𝑚 , 𝑟𝑟𝑐𝑐��⃗ )}∀{𝑟𝑟𝑐𝑐��⃗ } 
Ecuación 2 
Donde: 
Γ = �𝑟𝑟2(𝑟𝑟𝑚𝑚 , 𝑟𝑟𝑐𝑐��⃗ )
∆𝑑𝑑𝑀𝑀
2 + 𝛿𝛿2(𝑟𝑟𝑚𝑚 , 𝑟𝑟𝑐𝑐��⃗ )∆𝐷𝐷𝑀𝑀2  
Ecuación 3 
𝑟𝑟(𝑟𝑟𝑚𝑚 , 𝑟𝑟𝑐𝑐��⃗ ) = |𝑟𝑟𝑐𝑐��⃗ − 𝑟𝑟𝑚𝑚 | 
Ecuación 4 
𝛿𝛿(𝑟𝑟𝑚𝑚 , 𝑟𝑟𝑐𝑐��⃗ ) = 𝐷𝐷(𝑟𝑟𝑐𝑐��⃗ ) − 𝐷𝐷𝑚𝑚 (𝑟𝑟𝑚𝑚 ) 
Ecuación 5 
Finalmente, una vez elegidas las tolerancias para dosis ∆𝐷𝐷𝑀𝑀2  y para distancia al acuerdo ∆𝑑𝑑𝑀𝑀2 , el 
criterio de paso-fallo es: 
𝛾𝛾(𝑟𝑟𝑚𝑚 ) ≤ 1, 𝑙𝑙𝑙𝑙 𝑝𝑝𝑟𝑟𝑝𝑝𝑝𝑝𝑏𝑏𝑙𝑙 𝑝𝑝𝑙𝑙𝑝𝑝𝑙𝑙
𝛾𝛾(𝑟𝑟𝑚𝑚 ) > 1, 𝑙𝑙𝑙𝑙 𝑝𝑝𝑟𝑟𝑝𝑝𝑝𝑝𝑏𝑏𝑙𝑙 𝑓𝑓𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙 
Ecuación 6 
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El índice 𝜒𝜒 (Bakai, Alber, & Nüsslin, 2003) es otro criterio que permite la comparación de planos de 
dosis. Considerando las definiciones hechas anteriormente, el índice 𝜒𝜒 se calcula de la siguiente 
manera: 
𝜒𝜒 = 𝐷𝐷𝑐𝑐(𝑟𝑟) − 𝐷𝐷𝑚𝑚(𝑟𝑟)
�∆𝐷𝐷𝑀𝑀
2 + ∆𝑑𝑑𝑀𝑀2 ∙ �∇�⃗ 𝐷𝐷𝑚𝑚�2 
Ecuación 7 
De igual manera, una vez se han fijado las tolerancias para dosis ∆𝐷𝐷𝑀𝑀2  y para distancia al acuerdo 
∆𝑑𝑑𝑀𝑀
2 , el criterio de paso-fallo es: |𝜒𝜒(𝑟𝑟𝑚𝑚 )| ≤ 1, 𝑙𝑙𝑙𝑙 𝑝𝑝𝑟𝑟𝑝𝑝𝑝𝑝𝑏𝑏𝑙𝑙 𝑝𝑝𝑙𝑙𝑝𝑝𝑙𝑙|𝜒𝜒(𝑟𝑟𝑚𝑚 )| > 1, 𝑙𝑙𝑙𝑙 𝑝𝑝𝑟𝑟𝑝𝑝𝑝𝑝𝑏𝑏𝑙𝑙 𝑓𝑓𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙 
Ecuación 8 
Como se observa en la Ecuación 2 y la Ecuación 7, la principal diferencia entre ambos índices es 
que el índice 𝛾𝛾 involucra el cálculo del valor en una región alrededor del punto de interés, 
mientras que el índice 𝜒𝜒 puede obtenerse a través del cálculo exclusivo en el punto de interés de 
los planos de dosis que se quieren comparar. 
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2. PELÍCULAS RADIOGRÁFICAS Y PLACAS DE FÓSFORO 
 
Como se describió en el capítulo 1 la radioterapia de intensidad modulada está basada en campos 
inhomogéneos, que cuando se adicionan producen una conformación de dosis uniforme en el 
volumen que se quiere tratar. La composición de cada campo mediante pequeños campos de 
intensidades diferentes, hace necesario que el sistema de dosimetría empleado para la 
verificación de campos de intensidad modulada posea la resolución espacial suficiente para 
registrar cada pequeño campo por separado. 
La cámara de ionización, el dosímetro más empleado para haces clínicos, no permite el registro de 
las variaciones espaciales de los campos de intensidad modulada, a menos que se realicen arreglos 
de ellas, ya sean bidimensionales o lineales sobre soportes móviles. Pero la complejidad de la 
implementación de un sistema de dosimetría bidimensional mediante arreglos de cámaras de 
ionización, ha impulsado el desarrollo de diferentes instrumentos para este fin; los más 
comúnmente empleados son: películas radiográficas, sistemas electrónicos de imágenes portales, 
sistemas de placas de fósforo, entre otros.  
 
2.1. Películas radiográficas 
Existe en la literatura gran cantidad de información acerca de las películas radiográficas empleadas 
con fines de dosimetría (Attix, 1986), (Khan, The physics of radiation therapy, 2003), y sobre su 
implementación con fines de dosimetría en campos de IMRT (Childress, Salehpour, Dong, & Bloch, 
2005). 
Actualmente se encuentran disponibles una gran variedad de películas radiográficas, que permiten 
su aplicación en diversos campos de la detección de radiación ionizante, desde la dosimetría 
personal, hasta la dosimetría de campos de IMRT y el rastreo de partículas cósmicas. Sin embargo 
el funcionamiento básico de las películas es el mismo para todas estas aplicaciones. 2.1.1. Estructura de las películas radiográficas 
Las películas radiográficas están compuestas de una película base transparente, generalmente de 
acetato de celulosa o resina de poliestireno, cubierta por una emulsión que contiene granos muy 
pequeños de bromuro de plata (AgBr). El tamaño de los granos de AgBr es un parámetro 
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fundamental de las películas radiográficas, pues determina la respuesta de éstas a la radiación 
incidente. Dependiendo de su aplicación, la emulsión puede estar presente en uno o ambos lados 
de la película base. 
En la Figura 11 se muestra la disposición de los granos de AgBr para dos tipos diferentes de 
películas radiográficas y un detalle de la sección transversal. En esta figura la película que posee 
los granos de mayor tamaño se denomina película rápida y la de granos menores película lenta, 
debido a su respuesta a la radiación incidente. 
 
 
Figura 11. Detalle de los granos en una película radiográfica y de la sección transversal. Modificado de www.asnt.org. 
 2.1.2. Formación de imagen en las películas radiográficas 
Cuando la radiación ionizante incide sobre la película, se producen partículas cargadas 
secundarias, ya sea mediante efecto fotoeléctrico, dispersión Compton o producción de pares, 
según los coeficientes de interacción de cada proceso; las partículas cargadas interactúan con las 
moléculas de AgBr, dando origen a la reducción 𝐴𝐴𝐴𝐴+ → 𝐴𝐴𝐴𝐴, en la cual la plata iónica presente en 
los granos de la película, se convierte en plata metálica. Los átomos de plata metálica contenidos 
en un grano, el cual contiene típicamente 1010 iones de Ag+, representan la imagen latente, es 
decir, la información sobre la radiación que incidió sobre la película, y convierten al grano en 
revelable mediante el procesado químico posterior. 
El procesado químico de la película radiográfica consta de tres etapas: revelado, lavado y fijado. 
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• Revelado. El revelador se encarga de reducir los iones de Ag+ a Ag  metálica, en todos los 
granos, independientemente de que hayan sido ionizados o no. Sin embargo, aquellos 
granos que contienen una imagen latente se reducen mucho más rápido, de manera que si 
el proceso se detiene en un tiempo determinado, los granos que se han reducido por 
efecto del revelador, son aquellos en los cuales existía una imagen latente. 
• Lavado. El proceso de lavado, o frenado, se realiza en un baño de ácido acético diluido, el 
cual termina rápidamente con el revelado de los granos de AgBr. 
• Fijado. El fijador, generalmente tiosulfato de sodio, se encarga de disolver los granos de 
AgBr sub-revelados, es decir, aquellos que no poseen una imagen latente.  
Después del fijado, la placa se lava con agua y se seca con aire. 2.1.3. Cuantificación de la dosis en películas radiográficas 
En la sección anterior se describió cómo la radiación incidente produce la imagen latente en una 
película radiográfica. Cuando se pretende emplear estas películas en la dosimetría de radiaciones, 
es decir, la cuantificación de la dosis en un punto o región, es necesario relacionar la respuesta de 
la película con la radiación que interactuó con ella.  
La respuesta de la película radiográfica a diferentes exposiciones de radiación se manifiesta en un 
ennegrecimiento de la región en la cual ha incidido mayor radiación, es decir, a mayor incidencia 
de radiación, mayor reducción de plata en los granos de la región, y finalmente una imagen oscura 
en esta región. 
Para cuantificar de manera objetiva el ennegrecimiento de una película radiográfica, se desarrolló 
el concepto de Densidad Óptica (OD) y que se define como (Attix, 1986): 
𝑶𝑶𝑶𝑶 = 𝒍𝒍𝒍𝒍𝒍𝒍𝟏𝟏𝟏𝟏 𝑰𝑰𝟏𝟏𝑰𝑰  
Ecuación 9 
Donde 𝐼𝐼0 es la intensidad medida por un densitómetro en ausencia de película, y 𝐼𝐼 es la intensidad 
trasmitida a través la película.  
Existe una relación directa entre la intensidad de luz transmitida a través de la película y el número 
de granos revelados en ella; si 𝑙𝑙 es el área promedio (cm2/grano) ennegrecida por un único grano 
de plata revelado, y 𝑛𝑛 es el número de granos revelados por 𝑐𝑐𝑚𝑚2  de película, entonces: 
𝑰𝑰𝟏𝟏
𝑰𝑰
≅ 𝒆𝒆𝒂𝒂𝒂𝒂 
Ecuación 10 
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De donde puede escribirse: 
𝑶𝑶𝑶𝑶 = 𝒍𝒍𝒍𝒍𝒍𝒍𝟏𝟏𝟏𝟏 𝑰𝑰𝟏𝟏𝑰𝑰 = 𝒂𝒂𝒂𝒂 𝒍𝒍𝒍𝒍𝒍𝒍𝟏𝟏𝟏𝟏 𝒆𝒆 = 𝟏𝟏.𝟒𝟒𝟒𝟒𝟒𝟒𝟒𝟒𝒂𝒂𝒂𝒂 
Ecuación 11 
Existe una cantidad derivada de la OD muy útil en dosimetría mediante películas radiográficas, 
conocida como Densidad Estándar (SD), la cual se define como: 
𝑺𝑺𝑶𝑶 = (𝑶𝑶𝑶𝑶) − (𝑶𝑶𝑶𝑶)𝒇𝒇(𝑶𝑶𝑶𝑶)𝒎𝒎 − (𝑶𝑶𝑶𝑶)𝒇𝒇 
Ecuación 12 
Donde (𝑂𝑂𝐷𝐷) es la densidad óptica de la película expuesta, (𝑂𝑂𝐷𝐷)𝑓𝑓  es la densidad óptica de la 
película no expuesta, y (𝑂𝑂𝐷𝐷)𝑚𝑚  es la densidad máxima que se leería si todos los granos se hubieran 
expuesto. 
En la Figura 12 se ilustra el comportamiento típico de la 𝑆𝑆𝐷𝐷 con la dosis para una película 
radiográfica. Las gráficas (A) y (C) son las más ampliamente empleadas en dosimetría, pues son 
lineales hasta dosis bajas. La curva mostrada en (B) se conoce como curva H&D, en honor a sus 
autores Hurter y Driffield. Esta curva es de gran importancia en fotografía y radiografía, pues su 
pendiente 𝑑𝑑(𝑆𝑆𝐷𝐷) 𝑑𝑑(log10 𝐷𝐷𝐷𝐷𝑝𝑝𝐷𝐷𝑝𝑝)⁄ , representa el contraste, y proporciona información sobre la 
capacidad de la película para diferenciar dos exposiciones con densidad óptica muy cercana. 
 
 
Figura 12. Tres curvas típicas que ilustran la respuesta de las películas radiográficas con la dosis: (A) densidad estándar 
(SD) Vs. Dosis (D); SD Vs. Log10D; Log10SD Vs. Log10D. Modificado de Attix (Attix, 1986) 
 2.1.4. Películas empleadas en dosimetría de IMRT 
En la actualidad existen dos tipos de películas radiográficas ampliamente empleadas en dosimetría 
de IMRT: Kodak EDR2 y Kodak X-OMAT-V, siendo la primera de éstas el estándar actual en 
dosimetría de película de tratamientos de IMRT. La diferencia en las composiciones de estas 
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películas se traduce en las diferentes respuestas en función de la dosis, siendo la película EDR2 
capaz de registrar dosis más altas sin saturarse. 
En la Tabla 1 se presenta una comparación de las composiciones de ambos tipos de películas. El 
tamaño del grano, el cual, además de la composición, está determinado por el proceso de 
fabricación, también representa un parámetro determinante en la diferente respuesta de estas 
películas;  la composición y tamaño del grano determinan la resolución en dosis, el rango 
dinámico, la latencia de la imagen y la resolución espacial, que son parámetros determinantes del 
sistema para su implementación en dosimetría.  
 
Tabla 1. Composición de las películas radiográficas empleadas en dosimetría de IMRT. Modificado de Childress et al 
(Childress, Salehpour, Dong, & Bloch, 2005) 
Elemento 
Película EDR2 Película X-OMAT-V 
ng/ cm2 nmol/cm2 ng/ cm2 nmol/cm2 
Ag 233100 2161 391300 3628 
Br 51383 650 273367 3459 
Cl 21357 602 2058 58 
Sb 6737 55 5869 48 
S 5518 172 2685 84 
Si 5422 193 - - 
I 2887 23 5437 43 
Na 2560 111 1179 51 
K 2017 52 9277 237 
Al 2001 74 7943 294 
Zn 1565 24 1622 25 
Pd 1416 13 2432 23 
Ca 1168 29 1590 40 
Rh 971 9 1646 16 
Th 320 1 1628 7 
Total 338421 4171 708033 8012 
 
 
2.2. Placas de fósforo foto-estimulables 
Existen en la literatura diversos trabajos sobre el funcionamiento y empleo de fósforos foto-
estimulables en la detección y dosimetría de haces de radiación (von Seggern, 1999), (Rowlands, 
2002), (Olch, 2005). A continuación se presentan los principios básicos de los sistemas basados en 
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fósforos foto-estimulables y la implementación de estos en la detección de haces clínicos de 
radiación. 2.2.1. Introducción 
Los sistemas de radiografía computarizada (CR) son hoy en día el sustituto de las películas 
radiográficas más empleados, debido a una serie de ventajas, como lo son su carácter digital, su 
amplio rango dinámico, su portabilidad y la calidad de las imágenes que se obtienen (Rowlands, 
2002). Como base de estos sistemas aparecen los fósforos foto-estimulables, siendo los más 
empleados aquellos construidos a partir de la familia de los flúor-haluros de bario; este material se 
deposita como polvo sobre un sustrato para formar la placa detectora. El mecanismo de 
deposición de energía en las placas de fósforo foto-estimulables es idéntico al de las placas de 
fósforo empleadas como intensificadoras en los sistemas de películas convencionales, la diferencia 
radica en el proceso de emisión de la energía absorbida en la placa. Los fósforos empleados en 
intensificación de imagen realizan una emisión pronta de la energía absorbida, mientras que los 
empleados en CR realizan una emisión tardía a partir de un estímulo óptico.  
La función del estímulo óptico empleado en la lectura de la placa es permitir a las cargas atrapadas 
en la estructura del fósforo adquirir la energía necesaria para salir de la trampa, produciendo una 
recombinación radiativa de las cargas anteriormente atrapadas; las cargas atrapadas en las 
trampas del fósforo representan la imagen latente, concepto análogo al definido en la sección 
2.1.2 para las películas radiográficas.  
El desarrollo de los sistemas de CR empezó en el año de 1975, cuando Kodak™ concibió el 
almacenamiento de una imagen de rayos x en una pantalla de fósforo; sin embargo fue Fuji™ 
quien desarrolló en 1980 el primer sistema de imágenes médicas de rayos x basado en placas de 
fósforo. Inicialmente Fuji™ trabajó con un fósforo de flúor-bromuro de bario activado con europio 
(BaFBR:Eu2+) en una aproximación basada en chasis. 
En la actualidad el desarrollo de los sistemas de CR implica la investigación de nuevos fósforos con 
propiedades específicas según la aplicación del mismo, la investigación de nuevas técnicas de 
lectura de las placas y la investigación de nuevos materiales y configuraciones de los chasis para el 
mejoramiento de la imagen obtenida. En el campo de la dosimetría de IMRT existen varios 
trabajos que indican la conveniencia del empleo de estos sistemas para este fin, pues reducen los 
tiempos de procesado y evitan errores debido a las condiciones de los químicos de procesado 
inherentes a las películas que requieren procesado químico, con imágenes de calidad comparable. 
 
 
Películas radiográficas y placas de fósforo 
 
 
34 
 
2.2.2. Fósforos foto-estimulables 
Como se mencionó en la sección anterior, la base de los sistemas de CR son los fósforos foto-
estimulables encargados de capturar la energía para la formación de las imágenes. En esta sección 
se tratarán diversos temas relevantes a los fósforos empleados en CR. 
El primer fósforo empleado en las aplicaciones de CR fue el BaFBR:Eu2+, cuyas propiedades 
cristalográficas lo hacen apto para su conformación en placa, similar a los granos de plata 
presentes en una película radiográfica. Una propiedad importante de este fósforo es la latencia de 
la imagen, asociado con la excitación espontánea de las cargas atrapadas, y que genera que con el 
tiempo la imagen latente desaparezca de la placa; en el caso del BaFBR:Eu2+ la imagen contenida 
en el fósforo pasadas 8 horas de la irradiación es del orden de 75% la imagen inicial. Otro 
parámetro importante de los fósforos es el tiempo de decaimiento posterior a la irradiación, 
siendo del orden de 7μs para los fósforos de la familia  BaFX:Eu2+, donde X representa cualquier 
halógeno. En la actualidad un fósforo de especial importancia es el BaFBR0.85I0.15:Eu2+, no porque 
posea una mejora absorción de energía respecto a BaFBR:Eu2+, sino porque posee mejor acople 
óptico con los diodos láser disponibles en el mercado. 
Existen fósforos con propiedades cristalográficas diferentes, como el RbBr:Tl+ que posee una 
estructura cúbica, la cual le permite incorporarse a sistemas de lectura integrada, en lugar de los 
sistemas basados en chasis; el tiempo de decaimiento del orden de 10s hace que estos fósforos no 
sean aptos para los sistemas de lectura remota basados en chasis. Un material apto para los 
sistemas basados en chasis y los de lectura integrada es el CsBr:Eu+, que posee una estructura 
cristalográfica cúbica y un tiempo de decaimiento suficientemente largo para estas aplicaciones. 
Un concepto fundamental para describir el comportamiento de las cargas en un fósforo es el 
excitón (von Seggern, 1999), un pseudo-átomo hidrogenoide consistente en un electrón ligado y 
un hueco, como se esquematiza en la Figura 13. El excitón es una entidad neutra que se puede 
generar en los aislantes cristalinos una vez la radiación ha ionizado el medio; el excitón puede 
moverse libremente en el cristal, tal como se esquematiza en el modelo de bandas de la Figura 13, 
pues el electrón se encuentra en la banda de conducción, el hueco se halla en la banda de valencia 
y su atracción mutua genera un mínimo local, evitando la ionización del excitón, es decir, la 
separación del par electrón-hueco. Debido a que se encuentra libre en el medio, el excitón se 
desplaza en la red, hasta que es atrapado en un sitio del activador, como se observa en la Figura 
13, siendo esto el primer paso para la recombinación del par electrón-hueco y la emisión de la 
radiación característica del activador. 
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Figura 13. Modelo de bandas de un fósforo ilustrando el concepto de excitón. 
 
Para los fósforos foto-estimulables el comportamiento de los excitones en la red es un poco 
diferente. En estos materiales los excitones pueden ser atrapados sin la emisión de luz asociada al 
atrapamiento ocurrido en los fósforos de emisión pronta. Para que el foto-estímulo posterior 
pueda ocurrir es necesario que el atrapamiento del excitón ocurra en sitios de activador 
espacialmente correlacionados con la trampa, como se ilustra en la Figura 13. Los niveles 
energéticos de la red cristalina determinan el funcionamiento efectivo del fósforo foto-estimulable 
como medio de registro de imágenes; la principal característica de los niveles energéticos es la 
diferencia existente entre las trampas de electrones y el borde de la banda de conducción, pues 
debe ser lo suficientemente pequeña para poder ser superada mediante el estímulo óptico 
proporcionado por un láser, pero, además, debe ser lo suficientemente grande para evitar la 
liberación térmica espontánea de las cargas atrapadas. La imagen latente en un fósforo foto-
estimulable es el resultado de la activación de sitios luminiscentes foto-estimulados, llamados 
centros PSL (Photo Stimulated Luminescent centre), los cuales se pueden representar como un 
arreglo espacialmente correlacionado de tres componentes: una trampa de electrones, una 
trampa de huecos y un centro de activación luminiscente. En el BaFBr:Eu2+ las trampas de 
electrones corresponden a vacancias en un ion positivo, ya sea Br o F, dando lugar a lo que se 
conoce como un centro F (von Seggern, 1999); las trampas de huecos en este fósforo aún no se 
han identificado. Dado el comportamiento del excitón en la red del cristal, el espectro de estímulo 
de las cargas atrapadas depende del espectro de absorción de los centros F generados en el cristal, 
mientras que el espectro de emisión depende de la naturaleza del activador. En la Tabla 2 se 
presentan las principales propiedades de los fósforos empleados en imágenes médicas. 2.2.3. Lectura de los fósforos foto-estimulables – scanner de punto volador 
Los sistemas actuales de CR son de dos tipos generales: (i) los sistemas basados en chasis, en los 
cuales una placa se ubica en el medio de un chasis para su exposición, y posteriormente 
Excitón
Hueco
Electrón
Banda de Conducción
Banda de Valencia
Eg Banda Prohibida
Hueco atrapado
Imagen latente
Electrón atrapado
Imagen latente
Ef
Sitio de 
activador
(a) Estructura de bandas de 
un excitón
(b) Excitón atrapado en un 
complejo PSL
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transportada manualmente al sistema de lectura, y (ii) los sistemas de lectura integrada, en los 
cuales la placa está embebida en el sistema de lectura, re-circulada y re-utilizada sin manipulación. 
Ambos tipos de sistemas emplean un lector de punto volador, el cual consiste en un láser que es 
barrido sobre la placa mediante un espejo, como se esquematiza en la Figura 14; por ser el sistema 
empleado en el lector utilizado en el desarrollo de este trabajo, a continuación se detalla el 
funcionamiento de los lectores de este tipo. 
 
Tabla 2. Propiedades físicas de los principales fósforos convencionales y foto-estimulables. Modificado de Rowlands 
(Rowlands, 2002) 
Fósforo Z 
Ek 
(keV) 
Eg 
(keV) 
Densidad 
(g cm-3) 
W 
(eV) 
G 
(fotones/ 
50 keV) 
Tiempo de 
decaimiento 
(μs) 
Pico de 
emisión 
de luz 
(nm) 
Espectro 
para 
estímulo 
(nm) 
Gd2O2S:Tb
3+ 64 50.2  7.34 20 2500 ~3 550 na 
BaFCl:Eu2+ 56 37.4 (~8) 4.56 25 2000 0.7 390 500-600 
BaFBr:Eu2+ 56 37.4 8.3 5.1 360* 140* 0.7 390 500-650 
BaFBr0.85I0.15:Eu
2+ 56/53 37.4/33.2 (~8) (5.1) 360* 140* 0.7 390 550-700 
BaFI:Eu2+ 56/53 37.4/33.2 (~8) (~5.6)   0.6 405 550-700 
CsI:Tl+ 55/53 36/33.2 6.2 4.52 20 2500 0.98 550 na 
CsBr:Eu2+ 55 36 7.3 4.45 250* 200* 0.7 440 685 
RbBr:Tl+ 37/35 15.2/13.4  3.35   0.35 433 735 
 
 
 Óptica gaussiana del haz láser: El empleo de un barrido mediante espejo implica que el haz 
producido por el láser deba ser altamente colimado. El haz ideal para esta aplicación es circular 
con un perfil gaussiano de intensidades en su sección transversal; este tipo de haces pueden 
obtenerse mediante un láser de helio-neón (He-Ne), el cual posee naturalmente una forma 
circular gaussiana, cuando se opera en su modo transversal fundamental TEM00. Los láseres de 
estado sólido también permiten obtener haces con estas propiedades, sin embargo su forma 
predominantemente elíptica implica que deba emplearse un lente astigmático para corregir la 
forma del haz. 
Tipos de láser: De los dos tipos de emisores láser mencionados para el lector de las placas de 
fósforo, los diodos láser poseen las siguientes ventajas sobre los láser He-Ne: (i) la intensidad de 
salida de un diodo láser puede ser controlada electrónicamente, y (ii) los diodos láser son más 
compactos, son más eficientes energéticamente y poseen mayor vida de operación que los láser 
He-Ne. Una desventaja de los diodos láser sobre los láser He-Ne, es que la energía emitida por 
éstos (λ=680nm) no se acopla adecuadamente al espectro de estímulo del BaFBr:Eu2+ (ver Tabla 2). 
Este inconveniente se supera al variar levemente la composición del fósforo; en el caso del 
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BaFBr0.85I0.15:Eu2+ la energía emitida por el diodo láser se ajusta adecuadamente al espectro de 
estímulo, manteniendo el pico de emisión del BaFBr:Eu2+ (ver Tabla 2). 
 
 
Figura 14. Esquema de un lector de placas de fósforo de punto volador. Modificado de Rowlands (Rowlands, 2002). 
 
Límite de la tasa de lectura: El tiempo de decaimiento del centro de luminiscencia condiciona la 
tasa de lectura de la placa, pues la luminiscencia foto-estimulada de una región previamente 
estimulada decaerá de acuerdo al tiempo de decaimiento característico del activador y de la red 
cristalina. Si la tasa de lectura es demasiado alta, la señal PSL de un pixel podría no haber decaído 
completamente cuando se ha iniciado la PSL del pixel siguiente. Como consecuencia de esta 
superposición de la luminiscencia de los pixeles contiguos la imagen aparecerá distorsionada. Para 
evitar esto, el tiempo transcurrido entre la lectura de un pixel y el siguiente debe ser de varias 
constantes de decaimiento, por lo general cinco veces; para el caso del BaFBr:Eu2+ el tiempo de 
lectura de cada pixel será del orden de 4μs. 
Barrido del haz: Antes de alcanzar la placa el haz láser es enviado a través de diversos sub-
sistemas. El primer paso consiste en dividir el haz, de manera que una parte incida sobre un 
fotodiodo usado como sensor, que permite retroalimentar el diodo láser y estabilizar la señal, 
mientras que la otra componente del haz se dirige hacia el sistema de barrido. El lente de 
enfocado del haz, generalmente del tipo F/Θ, cumple con tres funciones: (i) aplanar la zona focal, 
de manera que el foco sea uniforme a través de la placa, (ii) convertir el movimiento angular del 
espejo de barrido en un movimiento de velocidad lineal constante en el plano de la imagen y (iii) 
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desplazar la apertura de entrada del lente. El espejo de barrido puede ser de dos tipos: un espejo 
poligonal montado sobre un motor sincrónico o un espejo plano oscilante montado sobre un 
galvanómetro. 
Colección de la PSL – guía de luz: La guía de luz se ubica tan cerca como sea posible a la placa, con 
en el fin de colectar eficientemente la PSL, la cual se conduce hasta el tubo fotomultiplicador, 
PMT. La forma de la guía de luz varía de una línea, la cual se acopla a la línea de lectura del láser, a 
un anillo que se acopla a la forma de la ventana de entrada del PMT. Es importante que estos 
sistemas ópticos se encuentren acoplados de forma óptica, pues la reflexión y la dispersión que se 
pueden generar en las interfaces, produciría efectos tales como destello, en el cual los fotones de 
luminiscencia foto-estimulada que se dispersan o se reflejan en la entrada de la guía de onda, 
inciden sobre la placa produciendo excitación de las cargas atrapadas en un punto fuera de la 
región de lectura. Este tipo de fenómenos disminuyen la calidad de las imágenes, y modifican la 
función de transferencia de modulación.  
Procesamiento de la señal: En la Figura 15 se muestra un diagrama con los pasos involucrados en 
el procesamiento de la señal PSL obtenida mediante estímulo de la placa: en (B) se muestran los 
módulos involucrados en el procesamiento de la señal, en (A) se observan las funciones que 
cumplen cada uno de los módulos y en (C) se presentan ejemplos de las señales en cada paso del 
procesado. El primer módulo del procesamiento es un amplificador logarítmico, el cual se encarga 
de disminuir el rango dinámico previamente a la digitalización, y ajusta los datos para una mejor 
visualización en el monitor. El segundo paso del procesado de la señal es un filtrado temporal, el 
cual se encarga de correlacionar la señal para ajustar de manera óptima la señal análoga obtenida 
con la tasa de muestreo 𝑓𝑓𝑑𝑑 . La realización de este filtrado reduce el ruido y elimina los patrones de 
rejilla que aparecen por las direcciones de barrido; el filtro ideal para esta componente del 
procesamiento es un pasa-baja con una frecuencia de corte igual a 12𝑓𝑓𝑑𝑑 , que satisface el teorema 
del muestreo (Gonzalez & Woods, 2002). El siguiente paso en el procesamiento es la digitalización 
de la señal análoga; la frecuencia de muestreo empleada en los lectores de placas de fósforo es 
𝑓𝑓𝑑𝑑 = 250 𝑘𝑘𝑘𝑘𝑘𝑘, para ajustarse al tiempo de lectura de cada pixel de aproximadamente 4μs (ver  
Límite de la tasa de lectura). En los sistemas actuales, y en particular el empleado en el desarrollo 
de este trabajo, se utiliza un conversor análogo-digital de 12 bits, de manera que la señal digital 
obtenida se encuentra en el rango [0,4095]. Finalmente se realiza una corrección por sombreado, 
la cual tiene en cuenta las diferencias en la eficiencia de colección de luz como función de la 
posición del láser a lo largo de la línea de barrido; dado que todas las líneas de barrido son iguales, 
esta corrección es uni-dimensional y no afecta a la lectura en la dirección de sub-barrido. 
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Figura 15. Módulos del procesamiento de la señal obtenida de un lector de punto volador. Modificado de Rowlands 
(Rowlands, 2002). 
 
Aislamiento de la PSL y la luz del láser: Si la luz emitida por el fósforo está espectralmente muy 
cercana a la luz con la cual éste se ha estimulado, el sistema de detección no podría diferenciar si 
los fotones que sobre él incide proceden de la placa o del láser de estímulo. Para evitar la 
detección de los fotones del láser estimulante como PSL, se elige un láser que emita en una 
longitud de onda diferente de aquella que emite la placa cuando es estimulada. Como se observa 
en la Tabla 2 existe una separación espectral significativa entre la PSL y la luz de estímulo para los 
fósforos empleados en imágenes, en particular para BaFBr0.85I0.15:Eu2+ el cual emite radiación de 
390nm (luz azul) y se estimula con luz en el rango de 550-700nm (luz roja). El primer componente 
en el proceso de la separación de estos fotones es la naturaleza del fotocátodo del PMT, 
elaborado de un material bi-alcalino, y que posee una eficiencia cuántica del orden de 25% para 
fotones azules, mientras que la misma para fotones rojos es sólo del orden de 0.1%. Sin embargo, 
dado que el número de fotones rojos es mayor que el número de fotones azules en el sistema, 
siendo la luz roja cinco órdenes de magnitud mayor que la intensidad de los fotones azules 
(Rowlands, 2002), debe evitarse la incidencia de la luz azul sobre el PMT, para lo cual se interpone 
un filtro selectivo, que permite la incidencia de la luz azul en el PMT mientras absorbe la luz roja, 
como se observa en la Figura 14. 
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3. IMÁGENES DIGITALES 
 
En el capítulo anterior se describió el sistema de imágenes empleado en el desarrollo de este 
trabajo, cuya salida es una imagen digital. En este capítulo se describen las características de las 
imágenes digitales y las herramientas de procesado que se emplearon en el desarrollo de este 
trabajo. 
 
3.1. Qué es una imagen digital 
El concepto de imagen está directamente asociado a la percepción visual humana. En general las 
imágenes se forman por la interacción de fotones con un sistema formador de imagen, salvo en el 
caso de imágenes recreadas artificialmente. El rango de energías que el sistema puede registrar 
representa su respuesta espectral, como se ilustra en la Figura 16 en la cual se presenta el 
espectro electromagnético, y la porción de éste que corresponde al espectro visible por el ojo 
humano. 
 
 
Figura 16. Espectro electromagnético. Se observa en detalle el espectro visible por el ojo humano. Modificado de 
González (Gonzalez & Woods, 2002). 
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Una imagen, en términos cualitativos, se puede entender como una superposición de infinitos 
elementos de luz, cada uno de los cuales puede tomar un valor de longitud de onda en el espectro 
visible; cuando una imagen cumple con estas condiciones, se dice que es una imagen análoga o 
continua. Si una imagen posee un número finito de elementos, y los valores que éstos pueden 
tomar son discretos, de dice que es una imagen digital (Gonzalez & Woods, 2002). 
En los sistemas formadores de imágenes descritos en el capítulo 2, la imagen latente almacenada 
en los sistemas de detección representa una imagen análoga, mientras que la imagen resultante 
del proceso de lectura es una imagen digital. En las secciones siguientes se presentarán más 
propiedades de las imágenes digitales. 
 
3.2. Muestreo y cuantización de imagen  
Como se mencionó en la sección anterior, una imagen digital posee un número finito de 
elementos de valor discreto. Sin embargo, una imagen digital es la representación de una imagen 
análoga, es decir, el resultado de operar sobre la información contenida en una imagen continua 
con el fin de obtener una señal que satisface las condiciones de imagen digital. 
La conversión de una señal análoga a digital consta de dos procedimientos, el muestreo y la 
cuantización. El primero se encarga de hacer finitos el número de elementos que poseerá la señal 
digital, mientras que el segundo se encarga de que los valores que tomen los elementos de la 
señal de salida sean discretos. En la Figura 17 se muestra el procedimiento de digitalización de una 
imagen, para los elementos de una línea horizontal. En el recuadro (A) se muestra la imagen que 
se va a digitalizar; la línea AB representa el conjunto de datos que se están considerando. En (B) se 
presentan los valores continuos de la información contenida en AB, en la cual el eje horizontal 
representa la posición en el perfil y el eje vertical representa la magnitud de la señal. En (C) se 
ilustra el concepto de muestreo; de todos los valores que posee la figura (B) se elegirán sólo los 
que se representan como cuadros en (C), de acuerdo a alguna frecuencia de muestreo, la cual 
determina el número de puntos considerados en la imagen de salida. Por último en (D) se ilustra el 
concepto de cuantización; se observa que el eje vertical se ha dividido en valores discretos, 
dependiendo del sistema de cuantización empleado. En el ejemplo se han tomado 24 muestras de 
la señal de la figura (B), y la información contenida en cada una de ellas se ha representado 
mediante 8 niveles discretos, dando lugar a la señal digital mostrada en (D). Procediendo de esta 
forma sobre todas las líneas de la imagen continua puede hacerse la digitalización de ella. Sin 
embargo, en la práctica el método empleado para la digitalización de una imagen depende del 
método empleado para generarla, pues si el sistema de obtención de la imagen implica un sistema 
que recorre espacialmente el objeto, el muestreo está determinado por el tamaño del paso del 
sensor sobre la imagen, mientras que el proceso de cuantización se realiza como se ha descrito 
anteriormente, para cada posición del sensor. 
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El carácter discreto de las imágenes digitales y la posibilidad de almacenarlas y analizarlas en 
sistemas computacionales, permitió que las imágenes digitales se expandieran a un gran número 
de aplicaciones, siendo el ambiente médico uno de los más favorecidos por la versatilidad que 
representan las imágenes digitales. A continuación se presentan algunas herramientas de análisis 
de imágenes digitales que se emplearon en el desarrollo de este trabajo. 
 
 
Figura 17. Ilustración del muestreo y la cuantización de una imagen continua. Modificado de González (Gonzalez & 
Woods, 2002). 
 
3.3. Herramientas del procesamiento digital de imágenes 
Para la comprensión de las herramientas del procesamiento digital de imágenes, es importante 
hacer una descripción cuantitativa de la información contenida en la imagen. Las imágenes 
digitales empleadas en el desarrollo de este trabajo son de tipo monocromático, representando la 
intensidad en cada elemento de la imagen mediante un único número determinado por el 
conversor empleado en la cuantización. Es así como una imagen puede representarse de la forma: 
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𝑰𝑰 = {𝒊𝒊(𝒑𝒑,𝒒𝒒)|𝟏𝟏 ≤ 𝒑𝒑 ≤ 𝑴𝑴,𝟏𝟏 ≤ 𝒒𝒒 ≤ 𝑵𝑵} 
Ecuación 13 
La ecuación anterior dice que una imagen digital está compuesta por el conjunto de 𝑀𝑀 × 𝑁𝑁  
puntos (𝑝𝑝, 𝑞𝑞), cada uno con una intensidad 𝐷𝐷(𝑝𝑝, 𝑞𝑞) que satisface 0 ≤ 𝐷𝐷(𝑝𝑝, 𝑞𝑞) ≤ 𝐿𝐿 − 1, donde L está 
determinado por el sistema de cuantización empleado. Para el sistema de punto volador 
empleado en este trabajo 𝐿𝐿 = 212 = 4096, por lo cual para las imágenes tomadas con las placas 
de fósforo empleadas en este trabajo 0 ≤ 𝐷𝐷(𝑝𝑝, 𝑞𝑞) ≤ 4095, como se mencionó en la sección 2.2.3. 
3.3.1. Momentos estadísticos 
Desde la perspectiva estadística, una imagen puede entenderse como una variable aleatoria; en el 
caso de las imágenes digitales las variables aleatorias que las describen son de carácter discreto. Es 
así como los momentos estadísticos se pueden emplear como descriptores cuantitativos de la 
información contenida en una imagen (Pratt, 2001). A continuación se presentan las definiciones 
de cada uno de los primeros momentos estadísticos, empleados en la cuantificación de la 
información contenida en la imagen. Primer momento – Media 
El primero momento estadístico de una distribución aleatoria es la media, que representa el valor 
con mayor probabilidad de ocurrencia cuando se realiza una medida sobre la variable aleatoria. 
Para una distribución aleatoria discreta, la media está dada por: 
𝝁𝝁 = �𝒙𝒙𝒊𝒊𝑵𝑵
𝒊𝒊
∙ 𝑷𝑷(𝒙𝒙𝒊𝒊) 
Ecuación 14 
Donde 𝑥𝑥𝐷𝐷  representa los valores que puede tomar la variable aleatoria, y 𝑃𝑃(𝑥𝑥𝐷𝐷) representa la 
probabilidad que tiene la variable aleatoria de tomar el valor 𝑥𝑥𝐷𝐷 . Segundo momento – Varianza  
La varianza, el segundo momento estadístico, determina cuán dispersos se encuentran los datos 
respecto al valor de la media. Para una variable discreta, se tiene que la varianza está dada por: 
𝝈𝝈𝟐𝟐 = �(𝒙𝒙𝒊𝒊 − 𝝁𝝁) ∙ 𝑷𝑷(𝒙𝒙𝒊𝒊)𝑵𝑵
𝒊𝒊
 
Ecuación 15 
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Donde 𝒙𝒙𝒊𝒊 representa los valores que puede tomar la variable aleatoria, 𝝁𝝁 representa el valor de la 
media de la variable aleatoria y 𝑷𝑷(𝒙𝒙𝒊𝒊) representa la probabilidad que tiene la variable aleatoria de 
tomar el valor 𝒙𝒙𝒊𝒊. Tercer momento – Skewness 
El skewness (término inglés que significa corrimiento) es la medida de la asimetría de la 
distribución aleatoria alrededor de la media. Si el skewness es negativo, significa que los datos se 
dispersan más hacia la izquierda de la media, si por el contrario el skewness es positivo, los datos 
se encuentran dispersos hacia la derecha de la media de la distribución. Las distribuciones 
simétricas, como la normal, poseen skewness igual a cero. Matemáticamente el skewness se 
determina de la siguiente forma: 
𝒚𝒚 = 𝟏𝟏
𝝈𝝈𝟒𝟒
�(𝒙𝒙𝒊𝒊 − 𝝁𝝁)𝟒𝟒 ∙ 𝑷𝑷(𝒙𝒙𝒊𝒊)𝑵𝑵
𝒊𝒊
 
Ecuación 16 
El significado de cada término es idéntico al que tiene en la definición de varianza. Cuarto momento – Kurtosis 
La kurtosis de una distribución proporciona información acerca de qué tan concentrados están los 
valores alrededor de la media, es decir, que tan ancha es la distribución. El valor de la kurtosis para 
una distribución normal es tres, significando que si una distribución tiene un valor de kurtosis 
menor que tres posee mayor concentración alrededor de la media que la distribución normal; las 
distribuciones con kurtosis mayores que tres poseen menor concentración de los datos alrededor 
de la media que la distribución normal. Matemáticamente la kurtosis de una variable aleatoria 
discreta está dada por: 
𝒌𝒌 = 𝟏𝟏
𝝈𝝈𝟒𝟒
�(𝒙𝒙𝒊𝒊 − 𝝁𝝁)𝟒𝟒𝑵𝑵
𝒊𝒊
∙ 𝑷𝑷(𝒙𝒙𝒊𝒊) 
Ecuación 17 
Donde, de nuevo, el significado de cada término es el que tiene en la definición de varianza. 
 
3.3.2. Transformaciones espaciales 
Existen tres operaciones básicas en la transformación espacial de una imagen: escalamiento, 
traslación y rotación. De acuerdo a la Ecuación 13 toda imagen digital se puede representar 
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mediante una matriz, a partir de lo cual toda transformación que se aplique sobre ella se puede 
escribir de la forma: 
𝐼𝐼′ = 𝑇𝑇 ∙ 𝐼𝐼 
Ecuación 18 
Donde 𝐼𝐼 representa la imagen inicial, 𝐼𝐼′ la imagen transformada y 𝑇𝑇 una matriz de transformación, 
que determina la operación que se realiza sobre la imagen. 
Para la operación de escalamiento, la matriz de transformación tiene la siguiente forma: 
𝑇𝑇𝑝𝑝𝑝𝑝𝑐𝑐𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑚𝑚𝐷𝐷𝑝𝑝𝑛𝑛𝑒𝑒𝐷𝐷 = �𝑙𝑙 0 00 𝑏𝑏 00 0 1� 
Ecuación 19 
Donde 𝑙𝑙 representa la escala por la cual se modifica la dirección horizontal de la imagen, y 𝑏𝑏 
representa la escala por la cual se modifica la dirección vertical de la imagen. Si 𝑙𝑙, 𝑏𝑏 son mayores 
que la unidad, se tiene que la imagen transformada será de mayor tamaño que la imagen original; 
si 𝑙𝑙, 𝑏𝑏 son menores que la unidad, la imagen transformada será de menor tamaño que la imagen 
original. 
La operación de traslación está dada por la matriz de transformación: 
𝑇𝑇𝑒𝑒𝑟𝑟𝑙𝑙𝑝𝑝𝑙𝑙𝑙𝑙𝑐𝑐𝐷𝐷 ó𝑛𝑛 = �1 0 00 1 0
𝑚𝑚 𝑛𝑛 1� 
Ecuación 20 
Donde 𝑚𝑚 representa la traslación horizontal y 𝑛𝑛 representa la traslación vertical de la imagen. 
La operación de rotación se puede representar mediante la siguiente matriz de transformación: 
𝑇𝑇𝑟𝑟𝐷𝐷𝑒𝑒𝑙𝑙𝑐𝑐𝐷𝐷 ó𝑛𝑛 = �𝑐𝑐𝐷𝐷𝑝𝑝 𝜃𝜃 − 𝑝𝑝𝐷𝐷𝑛𝑛 𝜃𝜃 0𝑝𝑝𝐷𝐷𝑛𝑛 𝜃𝜃 𝑐𝑐𝐷𝐷𝑝𝑝 𝜃𝜃 00 0 1� 
Ecuación 21 
Donde 𝜃𝜃 representa el ángulo que la imagen será rotada. 
Las transformaciones anteriores pueden presentarse de forma simultánea en una imagen, por lo 
cual resulta más cómodo escribirlas como una única matriz de transformación, siendo ésta la 
siguiente matriz: 
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𝑇𝑇 = �𝑙𝑙 ∙ 𝑐𝑐𝐷𝐷𝑝𝑝 𝜃𝜃 𝑙𝑙 ∙ (−𝑝𝑝𝐷𝐷𝑛𝑛 𝜃𝜃) 0𝑏𝑏 ∙ 𝑝𝑝𝐷𝐷𝑛𝑛 𝜃𝜃 𝑏𝑏 ∙ 𝑐𝑐𝐷𝐷𝑝𝑝 𝜃𝜃 0
𝑚𝑚 𝑛𝑛 1� 
Ecuación 22 
Donde cada término se ha definido anteriormente. 
3.3.3. Filtrado espacial 
Quizá una de las herramientas más importantes en procesamiento de imágenes es el filtrado, el 
cual está destinado a eliminar información de la señal que afecta su correcta percepción; esta 
información que distorsiona la imagen se conoce como ruido, y en las imágenes digitales puede 
aparecer por diferentes causas, siendo las más representativas el muestreo, la cuantización, la 
transmisión y el procesamiento de la imagen.  
El filtrado espacial, a diferencia del filtrado en el dominio de la frecuencia, opera sobre los pixeles 
de la imagen, a partir de una sub-imagen que se conoce como filtro, máscara, kernel o ventana. 
Los filtros espaciales son de carácter local, pues las operaciones determinadas por la máscara 
involucran sólo unos pocos vecinos alrededor del pixel de cálculo. El tamaño de la ventana se 
puede definir a conveniencia, siendo los valores más comunes 3x3, 5x5, 7x7 y 9x9. En la Figura 18 
se ilustra cómo opera una máscara 𝑊𝑊 sobre el pixel 𝐷𝐷(𝑝𝑝, 𝑞𝑞) de una imagen 𝐼𝐼.  
 
Figura 18. Aplicación de un filtro espacial W a una imagen I. 
 
Cuando se aplica un filtro de este tipo a una imagen, la salida 𝐺𝐺 satisface: 
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𝐴𝐴(𝑝𝑝, 𝑞𝑞) = � � 𝑤𝑤(𝐷𝐷, 𝑗𝑗)𝑏𝑏
𝑗𝑗=−𝑏𝑏
𝑙𝑙
𝐷𝐷=−𝑙𝑙 ∙ 𝐷𝐷(𝑝𝑝 + 𝐷𝐷, 𝑞𝑞 + 𝑗𝑗) 
Ecuación 23 
Donde 𝑙𝑙, 𝑏𝑏 están relacionados con el tamaño de la máscara 𝑚𝑚,𝑛𝑛 por las siguientes expresiones: 
𝑚𝑚 = 2𝑙𝑙 + 1 y 𝑛𝑛 = 2𝑏𝑏 + 1. 
Tres casos particulares de filtros espaciales se discutirán a continuación. Filtro promedio 
El objetivo de este filtro es suavizar la imagen, para lo cual reemplaza el valor de la imagen 𝐷𝐷(𝑝𝑝, 𝑞𝑞) 
por el promedio de los pixeles que se encuentran en el máscara cuando ésta se encuentra 
centrada en (𝑝𝑝. 𝑞𝑞). La representación matricial de este filtro, para el caso de una ventana de 3x3, 
es: 
𝑊𝑊𝑝𝑝𝑟𝑟𝐷𝐷𝑚𝑚𝑝𝑝𝑑𝑑𝐷𝐷𝐷𝐷  3𝑥𝑥3 = 19 × �1 1 11 1 11 1 1� 
Ecuación 24 
En general, se cumple que la suma de los coeficientes de un filtro promedio es 1. Filtro mediana 
La importancia del filtro mediana se debe a que es particularmente efectivo para eliminar el ruido 
impulso, también llamado ruido sal y pimienta. La forma en que este filtro funciona es 
reemplazando 𝐷𝐷(𝑝𝑝, 𝑞𝑞) por el valor de la mediana de los pixeles que se encuentran en el dominio de 
la ventana cuando ésta está centrada en (𝑝𝑝, 𝑞𝑞). Filtro gaussiano 
La importancia del filtro gaussiano en el procesamiento de imágenes radica en que muchas 
señales poseen ruido que se distribuye de forma normal, conocido como ruido blanco, y el uso de 
este tipo de ventanas permite una adecuada eliminación de éste. Los coeficientes de una ventana 
gaussiana, satisfacen la relación: 
𝑤𝑤𝐴𝐴𝑙𝑙𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝐷𝐷𝑙𝑙𝑛𝑛𝑙𝑙 (𝐷𝐷, 𝑗𝑗) = 1
√2𝜋𝜋𝜎𝜎 𝑝𝑝−�(𝑑𝑑(𝐷𝐷 ,𝑗𝑗 )−𝜇𝜇 )22𝜎𝜎2 � 
Ecuación 25 
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Donde 𝜎𝜎2 representa la varianza de la gaussiana, 𝜇𝜇 representa la media de la distribución y 𝑑𝑑(𝐷𝐷, 𝑗𝑗) 
representa la distancia del punto (𝐷𝐷, 𝑗𝑗) al centro de la distribución. La distancia 𝑑𝑑(𝐷𝐷, 𝑗𝑗) dependerá 
de la métrica que se emplee, y en general en el procesamiento de imágenes digitales la métrica 
euclidiana no resulta la más conveniente. Se han definido otros tipos de métricas basadas en el 
concepto de vecindad entre pixeles, siendo las más representativas la city block y la chessboard 
(Gonzalez & Woods, 2002). Un ejemplo de una ventana para un filtro gaussiano de 7x7 es: 
𝑊𝑊𝐴𝐴𝑙𝑙𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝑝𝐷𝐷𝑙𝑙𝑛𝑛𝐷𝐷  7𝑥𝑥7 =
⎣
⎢
⎢
⎢
⎢
⎢
⎡
1 1 2 2 2 1 11 2 2 4 2 2 12 2 4 8 4 2 22 4 8 16 8 4 22 2 4 8 4 2 21 2 2 4 2 2 11 1 2 2 2 1 1⎦⎥⎥
⎥
⎥
⎥
⎤
 
Ecuación 26 
3.3.4. Registro de imágenes 
El registro de imágenes es el proceso de alinear espacialmente dos o más imágenes de una escena 
(Goshtasby, 2005). El proceso de alineado determina la correspondencia entre puntos de las 
imágenes, permitiendo la fusión de la información y el reconocimiento de cambios en la escena. 
El registro de dos imágenes requiere la identificación de elementos comunes en la imagen, los 
cuales se relacionan, y a partir de esta relación encontrar una transformación que alinee 
espacialmente las imágenes. Como se mencionó en la sección 3.3.2, la forma matricial que 
representa la transformación depende de los cambios que se quieran realizar a la imagen. Cuando 
se quiere registrar dos imágenes, una de ella puede estar escalada, rotada y traslada respecto a la 
otra, aunque estas no son las únicas transformaciones posibles; la imagen que se transforma se 
conoce como blanco o entrada, mientras que la imagen que permanece invariante se conoce 
como imagen referencia o base. Dependiendo de la forma en la cual cada una de las imágenes se 
ha adquirido, una de ellas puede estar inclinada, curvada o, incluso, distorsionada de diferentes 
formas en diferentes lugares, respecto a la otra imagen. Este tipo de variaciones de la imagen, dan 
como resultado transformaciones de orden superior a la mostrada en la Ecuación 22. 
Para las imágenes empleadas en el presente trabajo, se considera que las únicas transformaciones 
presentes son escalamiento, traslación y rotación. En estas condiciones el objetivo del registro es 
encontrar la transformación 𝑇𝑇 que satisface: [𝑥𝑥, 𝑦𝑦, 1] = [𝑝𝑝, 𝑣𝑣, 1] ∙ 𝑇𝑇 
Ecuación 27 
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Donde [𝑥𝑥,𝑦𝑦, 1] es la representación en coordenadas homogéneas de los puntos de la imagen de 
referencia, mientras que [𝑝𝑝, 𝑣𝑣, 1] es la representación homogénea de los puntos de la imagen 
blanco, y 𝑇𝑇 tiene la estructura de la Ecuación 22. El sistema de ecuaciones lineales que debe 
resolverse para encontrar 𝑇𝑇, es: 
�
𝑥𝑥1 𝑦𝑦1 1
𝑥𝑥2 𝑦𝑦2 1
𝑥𝑥3 𝑦𝑦3 1� = �𝑝𝑝1 𝑣𝑣1 1𝑝𝑝2 𝑣𝑣2 1𝑝𝑝3 𝑣𝑣3 1� ∙ �𝑙𝑙 ∙ 𝑐𝑐𝐷𝐷𝑝𝑝 𝜃𝜃 𝑙𝑙 ∙ (−𝑝𝑝𝐷𝐷𝑛𝑛 𝜃𝜃) 0𝑏𝑏 ∙ 𝑝𝑝𝐷𝐷𝑛𝑛 𝜃𝜃 𝑏𝑏 ∙ 𝑐𝑐𝐷𝐷𝑝𝑝 𝜃𝜃 0𝑚𝑚 𝑛𝑛 1� 
Ecuación 28 
Claramente el sistema de ecuaciones lineales que resulta en la ecuación anterior, requiere que se 
hallan definido tres pares de puntos comunes en las imágenes referencia y blanco. 
En la Figura 19 se ilustra el procedimiento para realizar el registro de dos imágenes que satisfacen 
la relación de la Ecuación 28. La primera imagen correspondiente a la radiografía de un circuito 
impreso, representa la imagen de referencia. La segunda imagen representa la imagen blanco, que 
corresponde a una rotación de 𝜋𝜋/6 de la imagen de referencia, más un escalamiento de 2 en la 
dirección vertical, conservando la escala en la dirección horizontal. Además se ha aplicado una 
traslación a la imagen, que no resulta apreciable. En estas dos primeras imágenes se observan los 
puntos P1, P2 y P3 empleados para el registro. La tercera imagen corresponde al resultado de 
aplicar la transformación obtenida a partir del conjunto de puntos, sobre la segunda imagen. La 
diferencia aparente entre la primera y tercera imagen se debe a una diferencia en la escala de 
visualización, sin embargo se observa que se recupera la orientación y la escala original de la 
imagen. 
 
 
Figura 19. Ejemplo del registro de imágenes. Imagen original tomada de Matlab®. 
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4. RESULTADOS 
 
En este capítulo se presentan las pruebas realizadas durante la realización de este trabajo, así 
como los resultados obtenidos en cada una de ellas. Las conclusiones se presentan en el siguiente 
capítulo. 
 
4.1. Respuesta de las placas de fósforo a la radiación – Estudio del rango 
dinámico 
4.1.1. Objetivo 
Evaluar la respuesta de las placas de fósforo, medida en las unidades de scanner (SU) producto de 
la conversión análogo-digital, en función del nivel de exposición al cual se somete. Definir el rango 
de exposiciones en el cual la placa y el sistema de lectura presentan una sensibilidad apreciable. 
4.1.2. Metodología 
Una placa de fósforo fue irradiada en la geometría mostrada en la Figura 20. La placa se irradió 
dentro del chasis, con un campo de fotones de 10 × 10 𝑐𝑐𝑚𝑚2 de 6𝑀𝑀𝑀𝑀 de energía, con una tasa de 
dosis equivalente a 240𝑈𝑈𝑀𝑀/𝑚𝑚𝐷𝐷𝑛𝑛, a una distancia fuente superficie de 100𝑐𝑐𝑚𝑚 medidos hasta la 
superficie externa del chasis. Se realizaron varias exposiciones para diferentes unidades monitor. 
 
 
Figura 20. Geometría de irradiación de las placas de fósforo para el estudio de la respuesta a la exposición y el rango 
dinámico del sistema. 
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Luego de irradiada la placa, ésta se leía inmediatamente en el scanner de punto volador, con una 
resolución de 1024 pixeles/línea, es decir, la mínima resolución que permite el equipo. El valor de 
las unidades de scanner para cada imagen se obtiene como el promedio de las SU para un 
cuadrado de 1 𝑐𝑐𝑚𝑚 de lado en el centro de la imagen (Olch, 2005). La incertidumbre en la SU para 
cada imagen se determina como la desviación estándar de los pixeles centrales sobre los cuales se 
realizó el promedio.  
4.1.3. Resultados 
En la Figura 21 se presentan los resultados obtenidos. La ordenada representa las unidades 
monitor que se irradiaron, mientras que la abscisa representa las unidades de scanner. Cada punto 
de la curva es el valor promedio de unidades scanner en los pixeles presentes en un cuadrado 
central de lado 1 𝑐𝑐𝑚𝑚. Las barras de error representan la desviación estándar de los valores de 
unidades de scanner en los pixeles del cuadrado central sobre los cuales se promedió. 
 
Figura 21. Dependencia entre las unidades de scanner SU leídas por el sistema y la unidades monitor UM irradiadas 
sobre la placa. 
En la curva presentada en la Figura 21 se observa que la respuesta del sistema de radiografía 
computarizada como función de la dosis entregada a la placa de fósforo tiene una tendencia 
monótona decreciente no lineal, con regularidad en la respuesta en el centro de la placa, como lo 
evidencia las pequeñas barras de error que representan la desviación estándar de los valores de 
unidades de scanner para el cuadrado central de la placa con área de 1𝑐𝑐𝑚𝑚2.  
La sensibilidad del sistema puede expresarse como: 
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𝑆𝑆 = ∆𝑀𝑀𝑈𝑈
∆𝑆𝑆𝑈𝑈
 
Ecuación 29 
Lo que, gráficamente, representa la pendiente de la curva de respuesta. De acuerdo a la Figura 21 
el sistema de radiografía computarizada presenta mayor sensibilidad a las irradiaciones de bajas 
dosis, presentando una disminución de la sensibilidad a medida que la dosis a la cual se irradia la 
placa se hace alta.  
Desde el punto de vista dosimétrico esto significa que para campos de dosis clínicas y altos 
gradientes, el sistema presenta una sensibilidad buena que permite diferenciar dos valores de 
dosis similares, mientras que a medida que la dosis aumenta, el sistema pierde capacidad para 
diferenciar entre valores de dosis similares. 
 
4.2. Estudio de la dependencia de la respuesta de las placas con la tasa de 
dosis 
4.2.1. Objetivo 
Determinar cómo varía la respuesta de las placas de fósforo con la tasa de dosis a la cual se 
irradian.  
4.2.2. Metodología 
Una placa se irradió en la geometría mostrada en la Figura 20 para una serie de unidades monitor; 
el procedimiento se realizó para tres tasas de dosis: 240𝑈𝑈𝑀𝑀/𝑚𝑚𝐷𝐷𝑛𝑛, 320𝑈𝑈𝑀𝑀/𝑚𝑚𝐷𝐷𝑛𝑛 y 400𝑈𝑈𝑀𝑀/𝑚𝑚𝐷𝐷𝑛𝑛. 
Posteriormente se determinó las unidades de scanner de cada imagen, representada por el 
promedio de las unidades scanner de los pixeles en un cuadrado de 1 𝑐𝑐𝑚𝑚2 en el centro de cada 
campo. 
4.2.3. Resultados 
En la Figura 22 se muestran los resultados obtenidos. Se presentan los valores de SU obtenidos 
para cada una de los valores de UM irradiadas, para las tres tasas de dosis consideradas. El valor 
de SU representa el promedio del valor de los pixeles que se encuentran en un cuadrado de 1 𝑐𝑐𝑚𝑚 
de lado en el centro de la imagen; las barras de error representan la desviación estándar de los 
puntos sobre los cuales se promedió. Se presenta, además, el valor promedio de las tres tasas de 
dosis, en cuyo caso las barras de error se obtuvieron como la desviación estándar de los tres 
valores. 
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Figura 22. Efecto de la tasa de dosis en la respuesta de la placa de fósforo. 
En la Figura 22 se observa que la tasa de dosis a la cual se irradia la placa de fósforo no tiene un 
efecto sobre la lectura de las unidades de scanner para una determinada dosis. De la figura es 
claro que las variaciones presentes en las lecturas para las diferentes tasas de dosis están por 
debajo de la desviación estándar de los valores de unidades de scanner calculados para la región 
central de la placa, de acuerdo a la descripción realizada en la sección 4.2.2. 
Dado que en la Radioterapia de Intensidad Modulada (IMRT) los campos son separados en 
segmentos, y cada segmento puede irradiarse a una tasa de dosis diferente de la de los demás 
segmentos (Sección 1.4), la independencia de la respuesta a la tasa de dosis debe ser un requisito 
para los sistemas de dosimetría empleados en IMRT. En el caso del sistema de radiografía 
computarizada, existe una clara independencia de la respuesta con la tasa de dosis. 
 
4.3. Constancia en el tiempo de la respuesta de las placas a la exposición 
4.3.1. Objetivo 
Evaluar la constancia de la respuesta de la placa y el sistema de lectura a la exposición en 
intervalos de tiempo cortos y prolongados. 
4.3.2. Metodología 
Para evaluar la consistencia de la respuesta en intervalos cortos de tiempo, se realizaron dos series 
de exposiciones en la geometría mostrada en la Figura 20, en el transcurso de un día. Las 
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condiciones de irradiación fueron idénticas a las empleadas en la sección 4.1, con una tasa de 
dosis igual a 320𝑈𝑈𝑀𝑀/𝑚𝑚𝐷𝐷𝑛𝑛. 
La consistencia de la respuesta en intervalos largos de tiempo se evaluó tomando dos series de 
datos, separadas entre sí por un mes. La geometría de irradiación empleada corresponde a la 
Figura 20, y los parámetros de irradiación fueron iguales a los empleados en la sección 4.1, con 
una tasa de dosis igual a 320𝑈𝑈𝑀𝑀/𝑚𝑚𝐷𝐷𝑛𝑛. 
4.3.3. Resultados 
En la Figura 23 se muestra el resultado obtenido para la verificación de la constancia de la 
respuesta en un intervalo corto de tiempo. La ordenada representa el número de unidades 
monitor irradiadas, mientras que la abscisa representa el número de unidades scanner. El valor de 
las unidades scanner se determinó promediando sobre un cuadrado de 1 𝑐𝑐𝑚𝑚 de lado y las barras 
de error se calculan como la desviación estándar de los puntos sobre los cuales se promedia, como 
se describe en la sección 4.1. La serie 1 representa el conjunto de datos tomados primero, la serie 
2 representa los datos tomados al final. Los datos presentados como promedio, representan el 
valor medio de las dos series tomadas. 
 
 
Figura 23. Constancia de la respuesta de la placa y el sistema de lectura a corto plazo. 
En la Figura 24 se muestra el resultado obtenido de la evaluación de la consistencia de la respuesta 
de la placa y el sistema de lectura en un intervalo prolongado de tiempo. La ordenada y la abscisa 
tienen el mismo significado que en la figura anterior. De nuevo los valores de unidades de scanner 
representan el promedio de la región central, tal como se describe en la sección 4.1. La serie 1 
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representa los valores obtenidos inicialmente, mientras que la serie 2 representa los valores 
obtenidos un mes después del primer ciclo.  
 
 
Figura 24. Constancia de la respuesta de la placa y el sistema de lectura a largo plazo. 
En la Figura 23 y la Figura 24 se observa que el sistema de radiografía computarizada presenta una 
buena estabilidad en el tiempo para la lectura de placas irradiadas en igualdad de condiciones, 
tanto en cortos periodos de tiempo, como largos periodos de tiempo. Las diferencias que se 
observan entre las diferentes lecturas están dentro de las variaciones predichas por la desviación 
estándar de los valores de unidad de scanner que se promedian dentro del cuadrado central de 1𝑐𝑐𝑚𝑚2 (Sección 4.3.2). 
Dosimétricamente la estabilidad en el tiempo de la respuesta permite implementar una única 
curva de calibración en dosis para el sistema de dosimetría, lo que facilita el proceso de 
verificación de dosis. Para comprobar la constancia de la curva de calibración, basta con la 
verificación de un punto de la curva de calibración, ya que los resultados de constancia y rango 
dinámico son concluyentes en la reproducibilidad de la respuesta.  
4.4. Calibración en dosis de las placas 
Las evaluaciones realizadas en las tres secciones anteriores son de carácter cualitativo, pues 
permiten conocer el comportamiento de la placa y el sistema de lectura, pero no cuantificar su 
respuesta de acuerdo a lo estipulado en las secciones 1.5 y 1.6. El estudio realizado en la presente 
sección es de carácter cuantitativo y pretende ajustarse a las condiciones de las secciones 1.5 y 
1.6. 
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4.4.1. Objetivo 
Encontrar una relación entre la dosis absorbida en la placa, y el valor de unidades de scanner 
registrado. 
4.4.2. Metodología 
Para relacionar la dosis absorbida en la placa con el valor de unidades de scanner registrado, el 
primer paso es cuantificar la dosis que la placa está recibiendo. Sin embargo esto no es fácil de 
realizar, por lo cual se determinó la dosis recibida por el phantom en ausencia de placa, y ésta fue 
la que se empleó para determinar la dependencia entre la dosis y las unidades de scanner. 
Se empleó un phantom de acrílico constituido por placas de 42 × 42 × 1 𝑐𝑐𝑚𝑚3, en la configuración 
mostrada en la Figura 25. La distancia fuente-superficie se eligió de acuerdo al protocolo de la 
AAPM (AAPM Task Group 21, 1983) para equivaler una distancia de 100 𝑐𝑐𝑚𝑚 en un phantom de 
agua. Se empleó una cámara tipo Farmer 2571 para registrar la dosis en acrílico en el punto de 
lectura.  
 
 
Figura 25. Geometría empleada para la calibración en dosis de las placas de fósforo. 
 
Según este protocolo, la dosis en el medio está relacionada con la carga colectada en la cámara, 
mediante la siguiente relación: 
𝐷𝐷𝑚𝑚𝑝𝑝𝑑𝑑 = 𝑀𝑀 ∙ 𝑁𝑁𝐴𝐴𝑙𝑙𝑝𝑝 ∙ �𝐿𝐿�𝜌𝜌�
𝐴𝐴𝑙𝑙𝑝𝑝
𝑚𝑚𝑝𝑝𝑑𝑑
∙ 𝑃𝑃𝐷𝐷𝐷𝐷𝑛𝑛 ∙ 𝑃𝑃𝑟𝑟𝑝𝑝𝑝𝑝𝑙𝑙 ∙ 𝑃𝑃𝑤𝑤𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙  
Ecuación 30 
Donde 𝑀𝑀 es la lectura del dosímetro, en este caso carga en 𝑛𝑛𝑛𝑛; 𝑁𝑁𝐴𝐴𝑙𝑙𝑝𝑝  es la constante de calibración 
del gas en la cavidad; (𝐿𝐿� 𝜌𝜌⁄ )𝐴𝐴𝑙𝑙𝑝𝑝𝑚𝑚𝑝𝑝𝑑𝑑  representa la razón de los poderes de frenado medios restringidos 
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entre el medio y el gas; 𝑃𝑃𝐷𝐷𝐷𝐷𝑛𝑛  es el factor de corrección por recombinación de los iones en la 
cámara; 𝑃𝑃𝑟𝑟𝑝𝑝𝑝𝑝𝑙𝑙  es el factor de corrección por el reemplazo del material del phantom por la cámara, 
y 𝑃𝑃𝑤𝑤𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙  es el factor de corrección por la diferencia en la composición de la pared de la cámara y el 
phantom. En el protocolo de la AAPM se detalla el significado de cada uno de estos parámetros y 
la forma en que se calculan (AAPM Task Group 21, 1983). 
En la Tabla 3 se presentan los valores de los parámetros empleados en el cálculo de la dosis con la 
cámara utilizada en un phantom de acrílico. 
 
Tabla 3. Parámetros empleados en el cálculo de la dosis absorbida en acrílico. Valores obtenidos según el 
procedimiento descrito por la AAPM (AAPM Task Group 21, 1983). 
Tipo de cámara Farmer 2571 
𝑁𝑁𝐴𝐴𝑙𝑙𝑝𝑝  4.02 × 107 𝐺𝐺𝑦𝑦/𝑛𝑛 (𝐿𝐿� 𝜌𝜌⁄ )𝐴𝐴𝑙𝑙𝑝𝑝𝑚𝑚𝑝𝑝𝑑𝑑  1.0958 
𝑃𝑃𝐷𝐷𝐷𝐷𝑛𝑛  1.001 
𝑃𝑃𝑟𝑟𝑝𝑝𝑝𝑝𝑙𝑙  0.99215 
𝑃𝑃𝑤𝑤𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙𝑙  0.997 
 
Para determinar la dosis por unidad monitor, se irradiaron 100𝑈𝑈𝑀𝑀 y se registró la carga colectada; 
el procedimiento se repitió tres veces con el fin de disminuir la incertidumbre asociada a la 
constancia en la salida del acelerador lineal y el electrómetro. 
Una vez determinada la dosis absorbida en el acrílico por cada unidad monitor irradiada, se 
procedió a irradiar una placa con una serie de unidades monitor conocidas, para obtener la curva 
de calibración en dosis de las placas de fósforo. La geometría empleada para tomar las imágenes 
se muestra en la Figura 26; la película se ha irradiado sin chasis, dentro de una bolsa plástica para 
aislarse de la luz. Irradiar la placa sin chasis obedece a la incertidumbre en la posición de la placa, 
así como a los filtros que posee el chasis, que modifican el espectro de radiación que incide sobre 
la placa, y, entonces, la lectura que se obtuviera con ella no sería representativa de la dosis 
depositada en el phantom cuando la placa se ha removido. 
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Figura 26. Geometría empleada para irradiar las placas durante la calibración en dosis. 
4.4.3. Resultados 
En la Tabla 4 se presentan las lecturas obtenidas para la irradiación de 100𝑈𝑈𝑀𝑀 en las condiciones 
mostradas en la Figura 25, así como la dosis calculada en cada caso de acuerdo a la Ecuación 30. 
 
Tabla 4. Resultados de la irradiación de 100UM en la configuración mostrada en la Figura 25. Las dosis se calcularon a 
partir de la Ecuación 30. 
Lectura  Carga (nC) Dosis (cGy) 
1 11.65 67.76 
2 11.63 67.64 
3 11.64 67.70 
Promedio 67.70 
Desviación estándar 0.058 
 
Según los resultados de la tabla anterior, la dosis depositada en acrílico por cada unidad monitor 
irradiada en la configuración de la Figura 25, es de 0.6770 𝑐𝑐𝐺𝐺𝑦𝑦. Conocido esto, se procedió a 
irradiar una placa en las condiciones de la Figura 26, para diferentes valores de dosis, como se 
presentan en la Tabla 5. La primera columna corresponde a las unidades monitor irradiadas; la 
segunda columna corresponde la dosis entregada al acrílico según la Ecuación 30; la tercer 
columna representa las unidades de scanner promedio de los pixeles presentes en el cuadrado 
central de 1 𝑐𝑐𝑚𝑚 de lado; y la cuarta columna presenta la desviación estándar de las unidades de 
escanner de los pixeles que se promediaron para hallar el valor de 𝑆𝑆𝑈𝑈. 
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Tabla 5. Resultados de la calibración en dosis de las placas de fósforo. 
UM D (cGy) SU σSU 1 0.6770 2759 4 3 2.0311 2286 3 5 3.3851 2038 2 10 6.7702 1737 2 15 10.1554 1562 2 20 13.5405 1435 3 40 27.0810 1130 2 60 40.6214 984 3 80 54.1619 866 3 100 67.7024 749 2 120 81.2429 688 2 140 94.7834 614 1 160 108.3238 591 3 180 121.8643 548 3 200 135.4048 490 2 230 155.7155 453 2 260 176.0262 414 3 290 196.3370 381 2 320 216.6477 352 2 350 236.9584 309 2 380 257.2691 281 2 450 304.6608 240 3 
 
En la Figura 27, se grafican los resultados presentados en la Tabla 5. La ordenada representa la 
dosis entregada al acrílico según la Ecuación 30, mientras que la abscisa representa las unidades 
scanner registradas por la placa en la condición de irradiación de la Figura 26. 
Ahora debe encontrarse una función que relacione la dosis en la placa cuando las unidades de 
scanner son conocidas. Se evaluaron dos formas funcionales para la relación, una como suma de 
exponenciales y la otra mediante splines de suavizado. En la Figura 28 se presentan los resultados 
de cada uno de los métodos para la construcción de la relación entre la dosis absorbida en el 
acrílico y la SU registrada por la placa de fósforo. En esta figura la ordenada representa el número 
de unidades de scanner y la abscisa la dosis absorbida en acrílico. Los valores medidos, que se 
presentan en la Tabla 5, se muestran como puntos rojos; la regresión exponencial se muestra en 
azul, mientras que en cian se presenta la regresión a partir de splines de suavizado. 
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Figura 27. Relación entre las unidades de scanner y la dosis entregada al acrílico. Corresponde a los valores reportados 
en la Tabla 5. 
 
La regresión exponencial obtenida es la siguiente: 
𝐷𝐷(𝑆𝑆𝑈𝑈) = 6.539 × 104 ∙ (𝑆𝑆𝑈𝑈)−0.9486 − 47.27 
Ecuación 31 
Con una bondad de ajuste dada por: 
𝑆𝑆𝑆𝑆𝑆𝑆 = 1037
𝑅𝑅2 = 0.9944
𝑅𝑅𝑙𝑙𝑑𝑑𝑗𝑗
2 = 0.9938
𝑅𝑅𝑀𝑀𝑆𝑆𝑆𝑆 = 7.388 
Ecuación 32 
No es posible escribir la forma funcional explícita de la regresión mediante splines de suavizado, 
sin embargo el valor del parámetro de suavizado fue 𝑝𝑝 = 3.4935 × 10−5 y la bondad de ajuste 
está dada por: 
𝑆𝑆𝑆𝑆𝑆𝑆 = 100.3
𝑅𝑅2 = 0.9995
𝑅𝑅𝑙𝑙𝑑𝑑𝑗𝑗
2 = 0.9984
𝑅𝑅𝑀𝑀𝑆𝑆𝑆𝑆 = 3.733 
Ecuación 33 
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Figura 28. Dependencia de la dosis absorbida en acrílico con las unidades de scanner registradas por la placa. 
De acuerdo a los parámetros presentados en la Tabla 4 la dosis depositada en el acrílico en la 
configuración de la Figura 25 por unidad monitor irradiada corresponde a  0.677cGy. La curva de la 
Figura 27, correspondiente a los valores de la Tabla 5, posee la misma forma que la curva de la 
Figura 21 en la que se relaciona las unidades de scanner con la dosis medida en unidades monitor. 
Comparando los estadísticos de ajuste se observa que la regresión mediante splines de suavizado 
disminuye la suma de error cuadrático (𝑆𝑆𝑆𝑆𝑆𝑆), aumenta la correlación (𝑅𝑅2) y disminuye el error 
cuadrático medio (𝑅𝑅𝑀𝑀𝑆𝑆𝑆𝑆); de esto se concluye que en los puntos intermedios a la nube de datos 
presentados en la Figura 27 la mejor regresión se realiza mediante splines de suavizado. 
En las evaluaciones de dosis que se realizaron en el presente trabajo la conversión entre unidades 
de scanner registrada por el sistema de radiografía computarizada y dosis absorbida en acrílico se 
realizó mediante la regresión por splines de suavizado, que ofrecen el mejor ajuste entre los 
puntos tomados, y aunque pudiera diferir en valores fuera del rango dinámico establecido [0.667𝑐𝑐𝐺𝐺𝑦𝑦, 405.6𝑐𝑐𝐺𝐺𝑦𝑦] en los casos clínicos analizados la dosis nunca estuvo fuera de este rango. 
4.5. Dosimetría de campos homogéneos 
Una vez conocida la respuesta de las placas en función de la dosis absorbida, se evaluó el 
desempeño del sistema de radiografía computarizada para la realización de dosimetría absoluta y 
relativa de campos homogéneos. 
 
 
0 500 1000 1500 2000 2500 3000
-50
0
50
100
150
200
250
300
350
SU
D
os
is
 (c
G
y)
Dependencia de la dosis con las unidades scanner
 
 
Valores medidos
Regresion exponencial
Spline
Resultados 
 
 
62 
 
4.5.1. Objetivo 
Evaluar el desempeño del sistema de radiografía digital para la dosimetría de campos 
homogéneos. 
4.5.2. Metodología 
Según la geometría de la Figura 26, se irradiaron varias placas con campos homogéneos cuadrados 
para posteriormente determinar las cantidades dosimétricas de interés: dosis absorbida, tamaño 
de campo, planicidad, simetría y penumbra. A continuación se presentan las definiciones de estos 
parámetros dadas por la AAPM (AAPM Task Group 45, 1994). Tamaño de campo 
El tamaño de campo se define como la distancia comprendida entre los puntos correspondientes 
al 50% de la dosis del eje central a ambos lados de éste. Corresponde al FWHM (Full Width Half 
Maximum) del perfil de dosis que pasa por el eje central. Planicidad 
La planicidad se define como la máxima variación de la dosis posible en la región comprendida en 
el 80% central del FWHM. 
𝑃𝑃𝑙𝑙𝑙𝑙𝑛𝑛𝐷𝐷𝑐𝑐𝐷𝐷𝑑𝑑𝑙𝑙𝑑𝑑 =  �𝑀𝑀𝑙𝑙𝑥𝑥 −𝑀𝑀𝐷𝐷𝑛𝑛
𝑀𝑀𝑙𝑙𝑥𝑥 + 𝑀𝑀𝐷𝐷𝑛𝑛 × 100�80%𝐹𝐹𝑊𝑊𝑘𝑘𝑀𝑀  
Ecuación 34 Simetría 
La simetría se define como la diferencia de dosis entre los extremos de la región comprendida en 
el 80% central del FWHM. 
𝑆𝑆𝐷𝐷𝑚𝑚𝑝𝑝𝑒𝑒𝑟𝑟í𝑙𝑙 =  �𝐷𝐷𝐷𝐷𝑘𝑘𝑞𝑞 − 𝐷𝐷𝑑𝑑𝑝𝑝𝑟𝑟
𝐷𝐷𝑑𝑑𝑝𝑝𝑟𝑟
× 100�80%𝐹𝐹𝑊𝑊𝑘𝑘𝑀𝑀  
Ecuación 35 Penumbra 
La penumbra se define como la distancia horizontal entre el punto de 80% de dosis del eje central 
y el punto de 20% de dosis al mismo lado del eje central. 
𝑃𝑃𝑝𝑝𝑛𝑛𝑝𝑝𝑚𝑚𝑏𝑏𝑟𝑟𝑙𝑙 = 𝑋𝑋20% − 𝑋𝑋80% 
Ecuación 36 
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4.5.3. Resultados 
En la Tabla 6 se presentan los resultados obtenidos para la irradiación de cinco campos cuadrados 
expuestos a diferentes dosis, en las condiciones mostradas en la Figura 26. En las figuras 
subsiguientes se presentan las imágenes obtenidas para las placas, así como los perfiles obtenidos 
en cada una de las direcciones principales. 
 
Tabla 6. Resultados de los parámetros dosimétricos evaluados para campos cuadrados. 
Parámetro Campo 1 Campo 2 Campo 3 Campo 4 Campo 5 
Dosis (cGy) 
Nominal 6.57 26.27 65.67 131.34 229.85 
Calculada 6.46 26.08 66.89 130.97 230.64 
Diferencia 1.63% 0.72% -1.86% 0.28% -0.35% 
Tamaño 
de 
campo 
(cm) 
Nominal X 10.9 10.9 10.9 10.9 10.9 
Y 10.9 10.9 10.9 10.9 10.9 
Calculado X 11.3 11.2 11.2 11.2 11.2 
Y 11.3 11.3 11.3 11.3 11.3 
Diferencia X -3.67% -2.75% -2.75% -2.75% -2.75% 
Y -3.67% -3.67% -3.67% -3.67% -3.67% 
Planicidad X 7.27% 4.48% 4.31% 4.17% 4.52% 
Y 4.93% 7.07% 5.90% 5.54% 6.35% 
Simetría X 7.89% -0.94% -0.49% -1.10% -0.99% 
Y 0.23% 1.50% 5.25% 4.03% 4.19% 
Penumbra (cm) 
X 2.07 2.44 2.48 2.48 2.62  
Y 2.24 1.96 2.30 2.00  2.17 
 
Resultados 
 
 
64 
 
 
Figura 29. Perfiles obtenidos para el campo 1 descrito en la Tabla 6. 
 
 
Figura 30. Perfiles obtenidos para el campo 2 descrito en la Tabla 6. 
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Figura 31. Perfiles obtenidos para el campo 3 descrito en la Tabla 6. 
 
 
 
Figura 32. Perfiles obtenidos para el campo 4 descrito en la Tabla 6. 
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Figura 33. Perfiles obtenidos para el campo 5 descrito en la Tabla 6. 
De acuerdo a los parámetros dosimétricos presentados en la Tabla 6, se puede decir que el 
sistema de radiografía computarizada representa una buena herramienta para la dosimetría de 
campos cuadrados. Se observa que para los campos estudiados la diferencia entre la dosis 
depositada en acrílico, de acuerdo al procedimiento descrito en la sección 4.4, y la dosis leída en la 
placa en ningún caso superó el ±2%, estando de acuerdo a la tolerancia publicada (Olch, 2005). Las 
diferencias en el tamaño de campo, definido en la sección 4.5.2, no superan el ±3.7%; la diferencia 
en el tamaño de campo se asocia al efecto de la penumbra en los perfiles, ya que la caída en el 
perfil no es abrupta y puede afectar los puntos del 50% de dosis y por ende el tamaño del campo 
dosimétrico; en la Figura 29 y subsiguientes se observa el efecto de la penumbra sobre los 
tamaños de los campos. El valor más alto de la planicidad es de 7.27% y se encuentra un poco por 
encima de los valores reportados por el fabricante, sin embargo el promedio de la planicidad 
medida fue de 5.5% ± 1.1% que está dentro de los valores recomendados por el fabricante. La 
simetría fue más baja en los perfiles que presentaron menor valor de la planicidad, siendo el valor 
más alto 7.89% y el promedio 1.96% ± 3.1% que representa un valor aceptable de simetría para un 
haz de fotones de 6MV. El valor de penumbra más alto fue de 2.62cm, el valor promedio de la 
penumbra para los campos cuadrados analizados en ambas direcciones ortogonales fue de 2.28cm 
± 0.22cm. El valor de penumbra es alto para un haz de fotones de 6MV y se debe a  la curva de 
calibración en dosis; en la Figura 28 se observa que el sistema pierde resolución para bajas dosis, 
por lo cual es esperable que en el borde del campo el perfil de dosis se haga más horizontal de lo 
que realmente se esperaría. 
De los resultados anteriormente analizados se puede prever que el sistema de radiografía 
computarizada permite realizar la dosimetría de campos homogéneos: la dosis absorbida 
calculada con las placas de fósforo coincide con la dosis absorbida determinada con cámara de 
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ionización, siendo menor la diferencia para dosis por encima de los 50cGy (ver Figura 28). Como en 
los casos clínicos de IMRT estudiados en el presente trabajo las dosis en la región a irradiar 
siempre fue superior que los 50cGy, se espera que la dosis en la región de alta dosis de los campos 
inhomogéneos sea medida correctamente con el sistema de radiografía computarizada; el efecto 
de la pérdida de sensibilidad para las bajas dosis se verá reflejado en los bordes de los campos y en 
las regiones de alto gradiente, donde se espera que la diferencia entre la dosis medida con el 
sistema de radiografía computarizada difiera en mayor proporción con la dosis planeada. 
4.6. Dosimetría de campos de Intensidad Modulada 
Luego de haber estudiado el comportamiento del sistema en la dosimetría de campos 
rectangulares homogéneos se procedió a la evaluación de campos de IMRT, comparando las 
distribuciones de dosis obtenidas con el sistema de radiografía digital y las distribuciones de dosis 
obtenidas en el sistema de planeación. 
4.6.1. Objetivo 
Emplear el sistema de radiografía computarizada para determinar los mapas de dosis planares de 
campos de IMRT y comparar los resultados obtenidos con los mapas de dosis generados por el 
sistema de planeación. 
4.6.2. Metodología 
El programa de garantía de calidad en IMRT inicia con la prescripción de tratamiento por parte del 
médico radioterapeuta e involucra todos los procesos intermedios entre la prescripción y la 
ejecución de tratamiento; el proceso seguido en el presente trabajo se esquematiza en la Figura 
34. La verificación de los planos de dosis inhomogéneos empleados en IMRT se realizó en dos 
configuraciones diferentes: la primera llamada perpendicular, en la cual la placa se ubica 
horizontal respecto a la camilla, como se ilustra en la Figura 35, de manera que el eje central del 
haz es perpendicular a la placa cuando el gantry se encuentra en la posición inicial de cero grados.  
En la configuración llamada paralela, la placa de encuentra perpendicular a la camilla estando 
contenida en el plano descrito por el isocentro mediante la rotación del gantry, como se ilustra en 
la Figura 36. 
Una vez obtenidas las imágenes mediante el sistema de radiografía computarizada para cada 
tratamiento, la imagen se procesó en un software desarrollado en el paquete MatLab™, según el 
esquema mostrado en la Figura 37. La comparación entre la distribución de dosis obtenida 
mediante el sistema de radiografía computarizada y la distribución de dosis generada en el 
sistema de planeación, se realizó mediante cuatro conceptos: momentos estadísticos de las 
imágenes (Sección 3.3.1), diferencia de perfiles ortogonales, índice gamma truncado e índice chí 
calculados para las dos distribuciones (Sección 1.6). Los momentos estadísticos de las imágenes 
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permiten tener una medida cuantitativa de la información global contenida en cada una de las 
imágenes (Pratt, 2001), mientras que los demás métodos de análisis proporcionan herramientas 
locales de comparación de las imágenes. 
 
 
Figura 34. Diagrama del proceso de garantía de calidad de planes de IMRT empleado en el presente trabajo 
 
 
Figura 35. Configuración perpendicular para la irradiación de las placas con campos de intensidad modulada. 
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Figura 36. Configuración paralela para la irradiación de las placas con campos de intensidad modulada. 
La metodología empleada en el presente trabajo se implementó sobre tres casos diferentes; un 
paciente de cabeza y cuello tratado con cinco campos inhomogéneos, un paciente de cérvix 
tratado con cinco campos inhomogéneos y un paciente de próstata tratado con cinco campos 
inhomogéneos. 
4.6.3. Resultados 
A continuación se presentan los resultados obtenidos para la comparación de los planos de dosis 
generados en el sistema de planeación y los registrados mediante el sistema de radiografía 
computarizada, para los tres casos de tratamientos de IMRT mencionados. Momentos estadísticos 
Una vez las imágenes han sido registradas según el esquema de la Figura 37, se procedió a calcular 
los momentos estadístico de cada una de ellas como comparativo de la información que poseen 
(Sección 3.3.1). En la Tabla 7 se presentan los resultados obtenidos para cada comparación hecha 
entre la imagen obtenida del sistema de planeación y la imagen obtenida mediante el sistema de 
radiografía computarizada. Perfiles de dosis ortogonales 
En la Figura 38 y siguientes se presentan los perfiles de dosis calculados para las direcciones 
principales de la imagen para los planos de dosis obtenidos en el sistema de planeación y los 
planos de dosis obtenidos mediante el sistema de radiografía computarizada; de igual manera se 
presentan las diferencias de los perfiles. Los perfiles obtenidos de la planeación se presentan en 
color azul, los obtenidos de las placas de fósforo se presentan en color verde y la diferencia de 
ellos se presenta en color rojo. 
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Figura 37. Diagrama del procesado realizado sobre las imágenes en el presente trabajo. 
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Tabla 7. Momentos estadísticos de las imágenes analizadas. 
Momento Caso 1 Caso 2 Caso 3 
Paralela Perpendicular Paralela Perpendicular Paralela Perpendicular 
1. Media 
Sistema de planeación 43.25 75.3 56.665 161.5 168.5 225 
Radiografía computarizada 36.51 82.9 59.7 198.9 95.7 170.2 
Diferencia 15.58% -10.09% -5.36% -23.16% 43.20% 24.36% 
2. Varianza 
Sistema de planeación 470.3 3166.3 482.94 746.5 4320.4 22809 
Radiografía computarizada 378.8 2664.9 1411.6 2386.8 1202 8138.1 
Diferencia 19.46% 15.84% -192.29% -219.73% 72.18% 64.32% 
3. Skewness 
Sistema de planeación 0.6155 0.3 0.6538 -1.567 0.1565 0.0166 
Radiografía computarizada 0.3889 0.4 0.4 -2.7 -0.3482 0.0172 
Diferencia 36.82% -33.33% 38.82% -72.30% 322.49% -3.61% 
4. Kurtosis 
Sistema de planeación 2 752 1.8 2.8508 5.4833 2.211 1.4366 
Radiografía computarizada 2 699 2 2.2 10.7 3.338 1.6049 
Diferencia 1.93% -11.11% 22.83% -95.14% -50.97% -11.72% 
 
 
 
 
Figura 38. Perfiles de dosis para el Caso 1 en configuración perpendicular (Ver Figura 35) 
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Figura 39. Perfiles de dosis para el Caso 1 en la configuración paralela (Ver Figura 36) 
 
Figura 40. Perfiles de dosis para el Caso 2 en la configuración perpendicular (Ver Figura 35) 
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Figura 41. Perfiles de dosis para el Caso 2 en la configuración paralela (Ver Figura 36) 
 
Figura 42. Perfiles de dosis para el Caso 3 en la configuración perpendicular (Ver Figura 35) 
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Figura 43. Perfiles de dosis para el Caso 3 en la configuración paralela (Ver Figura 36) 
Para minimizar los efectos de la calibración en dosis del sistema de radiografía computarizada, se 
realizó el análisis de las imágenes normalizadas; dos métodos de normalización fueron empleados: 
en el primero se normalizó respecto al punto de intersección de los perfiles ortogonales 
analizados, en el segundo se normalizó respecto al máximo absoluto de la distribución de dosis 
analizada. A continuación se presentan los resultados obtenidos para los perfiles de dosis cuando 
las imágenes han sido previamente normalizadas al punto de intersección de los perfiles 
ortogonales. 
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Figura 44. Perfiles de dosis para el Caso 1 en la configuración perpendicular (Ver Figura 35), normalización al punto de 
intersección de los perfiles ortogonales. 
 
 
Figura 45. Perfiles de dosis para el Caso 1 en la configuración paralela (Ver Figura 36), normalización al punto de 
intersección de los perfiles ortogonales. 
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Figura 46. Perfiles de dosis para el Caso 2 en la configuración perpendicular (Ver Figura 35), normalización al punto de 
intersección de los perfiles ortogonales. 
 
Figura 47. Perfiles de dosis para el Caso 2 en la configuración paralela (Ver Figura 36), normalización al punto de 
intersección de los perfiles ortogonales. 
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Figura 48. Perfiles de dosis para el Caso 3 en la configuración perpendicular (Ver Figura 35), normalización al punto de 
intersección de los perfiles ortogonales. 
 
Figura 49. Perfiles de dosis para el Caso 3 en la configuración paralela (Ver Figura 36), normalización al punto de 
intersección de los perfiles ortogonales. 
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Las siguientes imágenes presentan los resultados obtenidos para el mismo análisis cuando la 
normalización ha sido llevada a cabo respecto al máximo global de dosis. 
 
Figura 50. Perfiles de dosis para el Caso 1 en la configuración perpendicular (Ver Figura 35), normalización al punto de 
máxima dosis en la imagen. 
 
Figura 51. Perfiles de dosis para el Caso 1 en la configuración paralela (Ver Figura 36), normalización al punto de 
máxima dosis en la imagen. 
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Figura 52. Perfiles de dosis para el Caso 2 en la configuración perpendicular (Ver Figura 35), normalización al punto de 
máxima dosis en la imagen. 
 
 
 
Figura 53. Perfiles de dosis para el Caso 2 en la configuración paralela  (Ver Figura 36), normalización al punto de 
máxima dosis en la imagen. 
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Figura 54. Perfiles de dosis para el Caso 3 en la configuración perpendicular (Ver Figura 35), normalización al punto de 
máxima dosis en la imagen. 
 
 
 
Figura 55. Perfiles de dosis para el Caso 3 en la configuración paralela (Ver Figura 36), normalización al punto de 
máxima dosis en la imagen. 
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Además de la normalización se ha considerado el posible ruido presente en la imagen, de manera 
que se realizó un  filtrado sobre ambas imágenes antes de realizar la comparación de los perfiles 
de dosis ortogonales. Se han ensayado dos tipos de filtro, escogidos debido al tipo de información 
contenido en la imagen, un filtro mediana y un filtro promedio, según se han descrito en la sección 
3.3.3. Índice γ truncado 
El índice 𝛾𝛾 (Low, Harms, Mutic, & Purdy, 1998) representa la herramienta más popular para la 
comparación de planos de dosis (Sección 1.6). Sin embargo la implementación computacional de 
dicho índice no es trivial, por lo cual surgen diversas alternativas más eficientes desde el punto de 
vista computacional, tal es el caso del índice 𝛾𝛾 truncado y el índice 𝜒𝜒.  
A continuación se presentan los valores del índice 𝛾𝛾 truncado para cada uno de los casos 
analizados; se evalúa para las diferentes combinaciones de normalización y filtrado mencionadas. 
 
 
Figura 56. Índice 𝜸𝜸 para el Caso 1 en la configuración perpendicular (Ver Figura 35) 
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Figura 57. Índice 𝜸𝜸 para el Caso 1 en la configuración paralela (Ver Figura 36) 
 
 
Figura 58. Índice 𝜸𝜸 para el Caso 2 en la configuración perpendicular (Ver Figura 35) 
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Figura 59. Índice 𝜸𝜸 para el Caso 2 en la configuración paralela (Ver Figura 36) 
 
 
Figura 60. Índice 𝜸𝜸 para el Caso 3 en la configuración perpendicular (Ver Figura 35) 
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Figura 61. Índice 𝜸𝜸 para el Caso 3 en la configuración paralela (Ver Figura 36) 
La información contenida en los planos de índice 𝛾𝛾 puede analizarse a partir de los valores de 
tolerancia definidos en una base de paso o fallo. De acuerdo al criterio de aceptación presentado 
en la Ecuación 6, y considerando las tolerancias  ∆𝑑𝑑𝑀𝑀 = 3𝑚𝑚𝑚𝑚 y ∆𝐷𝐷𝑀𝑀 = 3% (Low, Harms, Mutic, & 
Purdy, 1998), las siguientes Figuras representan los planos de paso o fallo de la prueba de índice 𝛾𝛾; 
la región donde la prueba 𝛾𝛾 es aceptada según las tolerancias definidas aparece en blanco, 
mientras que la región en negro representa valores del índice 𝛾𝛾 mayor que 1 para las tolerancias 
definidas. 
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Figura 62. Plano de paso o fallo de la prueba 𝜸𝜸 para el Caso 1 en la configuración perpendicular (Ver Figura 56) 
 
 
 
Figura 63. Plano de paso o fallo de la prueba 𝜸𝜸 para el Caso 1 en la configuración paralela (Ver Figura 57) 
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Figura 64. Plano de paso o fallo de la prueba 𝜸𝜸 para el Caso 2 en la configuración perpendicular (Ver Figura 58) 
 
 
 
Figura 65. Plano de paso o fallo de la prueba 𝜸𝜸 para el Caso 2 en la configuración paralela (Ver Figura 59) 
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Figura 66. Plano de paso o fallo de la prueba 𝜸𝜸 para el Caso 3 en la configuración perpendicular (Ver Figura 60) 
 
 
 
Figura 67. Plano de paso o fallo de la prueba 𝜸𝜸 para el Caso 3 en la configuración paralela (Ver Figura 61) 
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Índice χ  
A diferencia del cálculo del índice 𝛾𝛾, para el caso del índice 𝜒𝜒 no es preciso realizar un 
truncamiento de éste, su implementación es más simple y los resultados no difieren notablemente 
de los valores obtenidos con el índice 𝛾𝛾 (Bakai, Alber, & Nüsslin, 2003). En las siguientes figuras se 
presentan los resultados de calcular el índice 𝜒𝜒 para los planos de dosis generados en el sistema 
de planeación y los planos de dosis obtenidos mediante el sistema de radiografía computarizada. 
 
 
Figura 68. Índice 𝝌𝝌 para el Caso 1 en la configuración perpendicular (Ver Figura 35) 
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Figura 69. Índice 𝝌𝝌 para el Caso 1 en la configuración paralela (Ver Figura 36) 
 
 
 
Figura 70. Índice 𝝌𝝌 para el Caso 2 en la configuración perpendicular (Ver Figura 35) 
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Figura 71. Índice 𝝌𝝌 para el Caso 2 en la configuración paralela (Ver Figura 36) 
 
 
 
Figura 72. Índice 𝝌𝝌 para el Caso 3 en la configuración perpendicular (Ver Figura 35) 
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Figura 73. Índice 𝝌𝝌 para el Caso 3 en la configuración paralela (Ver Figura 36) 
 
De nuevo la información contenida en los planos de índice 𝜒𝜒 resulta difícil de analizar, por lo tanto 
es más fácil su visualización mediante planos de paso o fallo de la prueba, según las tolerancias 
definidas. Si se consideran una vez más las tolerancias  ∆𝑑𝑑𝑀𝑀 = 3𝑚𝑚𝑚𝑚 y ∆𝐷𝐷𝑀𝑀 = 3% y de acuerdo a 
la Ecuación 6, se construyen los planos de paso o fallo para cada una de los casos analizados. En las 
siguientes figuras se presentan los planos de paso o fallo, en los cuales la región negra representa 
los píxeles de la imagen obtenida con el sistema de radiografía computarizada cuyo valor de índice 
𝜒𝜒 calculado respecto a la imagen generada en el sistema de planeación es mayor que la unidad, 
representando el fallo, mientras que las regiones blancas representan los píxeles con valor de 
índice 𝜒𝜒 menor o igual a la unidad, es decir, las regiones donde la prueba es aceptada. 
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Figura 74. Plano de paso o fallo de la prueba 𝝌𝝌 para el Caso 1 en la configuración perpendicular (Ver Figura 68) 
 
 
 
Figura 75. Plano de paso o fallo de la prueba 𝝌𝝌 para el Caso 1 en la configuración paralela (Ver Figura 69) 
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Figura 76. Plano de paso o fallo de la prueba 𝝌𝝌 para el Caso 2 en la configuración perpendicular (Ver Figura 70) 
 
 
 
Figura 77. Plano de paso o fallo de la prueba 𝝌𝝌 para el Caso 2 en la configuración paralela (Ver Figura 71) 
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Figura 78. Plano de paso o fallo de la prueba 𝝌𝝌 para el Caso 3 en la configuración perpendicular (Ver Figura 72) 
 
 
 
Figura 79. Plano de paso o fallo de la prueba 𝝌𝝌 para el Caso 3 en la configuración paralela (Ver Figura 73) 
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En la siguiente tabla se resumen los resultados obtenidos para los índices 𝛾𝛾 y 𝜒𝜒, presentando el 
porcentaje de píxeles que satisfacen los criterios de paso o fallo dados en la Ecuación 6 y en la 
Ecuación 8. 
 
Tabla 8. Resumen de los resultados obtenidos para las pruebas de los índices 𝜸𝜸 y 𝝌𝝌. 
Índice 
Procesamiento 
% Paso 
Caso1 Caso2 Caso3 
Normalización Filtro Perpendicular Paralelo Perpendicular Paralelo Perpendicular Paralelo 
γ 
(Gamma) 
Absoluta 
Ninguno 65.77% 24.11% 0.98% 7.18% 5.58% 1.97% 
Mediana 62.53% 23.06% 0.58% 6.60% 5.15% 1.93% 
Promedio 64.33% 22.90% 0.64% 7.90% 5.14% 1.90% 
Máximo 
Ninguno 58.64% 20.25% 58.23% 10.75% 35.07% 38.86% 
Mediana 56.04% 19.25% 51.93% 9.86% 34.26% 34.94% 
Promedio 56.37% 19.16% 51.15% 11.27% 33.96% 34.42% 
Intersección 
Ninguno 59.96% 21.71% 29.13% 18.51% 34.82% 35.52% 
Mediana 57.15% 19.87% 27.64% 17.08% 31.64% 30.97% 
Promedio 69.56% 19.93% 27.24% 16.89% 30.81% 30.46% 
χ       
(Chi) 
Absoluta 
Ninguno 46.04% 24.13% 76.40% 4.79% 9.11% 3.86% 
Mediana 46.09% 24.03% 0.86% 4.79% 9.07% 3.89% 
Promedio 49.34% 25.40% 5.24% 6.06% 11.33% 5.40% 
Máximo 
Ninguno 51.01% 17.75% 55.18% 8.23% 28.86% 33.10% 
Mediana 50.26% 17.74% 54.52% 8.10% 30.49% 32.54% 
Promedio 52.24% 19.18% 56.52% 9.46% 32.50% 33.72% 
Intersección 
Ninguno 40.33% 19.37% 21.75% 15.67% 26.93% 28.57% 
Mediana 40.13% 18.57% 23.06% 15.83% 27.32% 28.97% 
Promedio 50.94% 20.04% 27.13% 17.10% 28.47% 30.17% 
 
 
En la Tabla 7 se observa que la información global de las imágenes, medida a partir de los 
momentos estadísticos, puede diferir notoriamente. Como se mencionó en la sección 4.6 la 
información contenida en los momentos estadísticos se ha calculado considerando toda la imagen, 
pero como ya se mencionó el sistema de radiografía computarizada posee una baja sensibilidad 
para las dosis bajas, de manera que es posible que la información contenida en la porción de la 
imagen que no fue irradiada difiera entre la imagen obtenida con la placa y la imagen exportada 
del sistema de planeación. 
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Para sortear la incertidumbre en las regiones de baja dosis, resulta mejor hacer un análisis de 
carácter local, como lo son las diferencias de perfiles y los índices 𝛾𝛾 y 𝜒𝜒.  Para el caso 1, 
correspondiente a una irradiación de cabeza y cuello, se observa en la Figura 38 para la irradiación 
perpendicular que ambos perfiles de dosis, tanto en la dirección crossline (horizontal) como en la 
dirección inline (vertical) coinciden bastante bien, siendo mejor la coincidencia en la región central 
de alta dosis. En este caso el efecto de la normalización no es relevante, como se observa en la 
Figura 44, con lo cual se concluye que la dosis absorbida calculada en la placa está en acuerdo con 
la dosis obtenida del sistema de planeación. En la Figura 39 se observan los perfiles de dosis para 
el caso 1 en la irradiación perpendicular, en la cual se observa que los perfiles no poseen tan buen 
acuerdo como en la irradiación perpendicular, aunque se observa una similitud en la forma de los 
perfiles. Para evaluar el efecto de la magnitud de la dosis en los perfiles, se normaliza la imagen y 
en la Figura 45 se presentan los resultados de comparar los perfiles para la imagen normalizada 
respecto al punto de intersección de los perfiles ortogonales; se observa un adecuado ajuste de los 
perfiles en la dirección vertical, con énfasis en la región de alta dosis, mientras que en la dirección 
horizontal se observa una forma similar de los perfiles con un ligero achatamiento del perfil 
medido con el sistema de radiografía computarizada, que puede deberse a un desplazamiento en 
los puntos de registro de las imágenes o a una inadecuada localización de la placa durante la 
irradiación.  
Para el caso 2, correspondiente a una irradiación de cérvix, en la Figura 40 se presentan los perfiles 
de dosis ortogonales correspondientes a la irradiación en la configuración perpendicular; se 
observa que los perfiles poseen un comportamiento similar, sin embargo la dosis registrada en la 
placa de fósforo es más alta. En la Figura 46 se presenta la comparación de los perfiles luego de 
realizar la normalización de la dosis respecto al punto de intersección de los perfiles ortogonales, 
dando como resultado una adecuada concordancia de la dosis calculada en el sistema de 
planeación y la dosis obtenida mediante el sistema de radiografía computarizada, especialmente 
en la región central de alta dosis. Los resultados para la irradiación en la configuración paralela se 
presentan en la Figura 41; de nuevo se observa una tendencia similar en la distribución de la dosis, 
siendo mayor la dosis registrada en el sistema de radiografía digital. Los resultados de comparar 
los perfiles de dosis luego de la normalización respecto al punto de intersección de los perfiles 
ortogonales se presenta en la Figura 47. En esta configuración el acuerdo entre el sistema de 
planeación y la dosis medida con el sistema de radiografía computarizada no es óptimo, y se 
encuentra un desplazamiento de la dosis que indica que el registro de las imágenes no fue 
acertado, aunque la forma misma de los perfiles no es similar en todo su trayecto. Una vez más, 
aunque el error en el registro parece evidente, un posible error en la ubicación de la placa en la 
configuración de la Figura 36 también podría causar variaciones apreciables en el mapa de dosis 
medido. 
La Figura 42 presenta los resultados de la comparación de los perfiles de dosis ortogonales para el 
caso 3 analizado, correspondiente a una irradiación de próstata, en la configuración perpendicular. 
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Se observa que el comportamiento de los perfiles es similar, siendo mayor la dosis obtenida del 
sistema de planeación. De nuevo para minimizar el efecto de la conversión a dosis, se realizó la 
normalización respecto al punto de intersección de los perfiles de dosis, cuyo resultado se 
presenta en la Figura 48; se observa un adecuado ajuste de las dosis medidas y calculadas, en 
especial en la región de alta dosis. En la Figura 43 se presentan los resultados de la irradiación en 
la configuración paralela; en estos perfiles existe una gran diferencia en la dosis, siendo mayor la 
dosis obtenida del sistema de planeación. De nuevo se realiza la normalización para minimizar la 
influencia de la conversión a dosis en los perfiles, cuyo resultado se presenta en la Figura 49; los 
perfiles poseen un adecuado acuerdo en las regiones centrales de alta dosis, tanto para el perfil en 
la dirección horizontal como para los perfiles en la dirección vertical. 
La comparación de perfiles permite saber la concordancia de las distribuciones de dosis sólo sobre 
las líneas en los cuales se calculan, para conocer el acuerdo de las distribuciones de dosis en todo 
el plano se emplearon el índice 𝛾𝛾 y el índice 𝜒𝜒. La Figura 56 presenta el índice 𝛾𝛾 calculado para el 
caso 1 irradiado en la configuración perpendicular, los valores azules oscuros representan el valor 
más bajo del índice, es decir, los puntos de las imágenes que mejor concuerdan, mientras que los 
puntos rojos oscuros representan los valores más altos del índice, y por tanto, los puntos que más 
difieren entre sí en las dos distribuciones de dosis. En esta figura se visualizan los resultados para 
diferentes procesados de la imágenes, en términos de la normalización y del filtro empleados (ver 
sección 3.3.3). En la Figura 56 se observa que la región central de alta dosis presenta una alta 
concentración de valores azules, por lo que se espera que exista un acuerdo en las distribuciones 
de dosis medida con el sistema de radiografía computarizada y la calculada en el sistema de 
planeación; para mejor visualización de los píxeles que pasan la prueba del índice 𝛾𝛾 se construyó el 
plano de paso/fallo mostrado en la Figura 62, donde las regiones blancas representan los puntos 
que pasan el criterio del índice 𝛾𝛾, mientras que las regiones negras representan las regiones que 
no pasan la prueba. Esta figura permite confirmar lo supuesto anteriormente: la región central de 
alta dosis medida concuerda con la generada en el sistema de planeación, por lo cual el plan 
puede ser ejecutado sobre el paciente. Los mapas de índice 𝛾𝛾 para la configuración paralela se 
muestran en la Figura 57; se observa que la normalización es necesaria, tal como se observa en la 
Figura 39 y en la Figura 45, de manera que se logra una alta concentración de azul oscuro en la 
región central de alta dosis en los mapas de índice 𝛾𝛾 evaluados para las imágenes normalizadas 
(ver Figura 57). De igual manera se construyeron los planos de paso/fallo de la prueba de índice 𝛾𝛾 
para la irradiación en la configuración paralela, presentados en la Figura 63. De las dos filas finales, 
correspondientes a las distribuciones de dosis normalizadas al punto de máxima dosis y al punto 
de intersección de los perfiles ortogonales de dosis analizados, respectivamente, se concluye que 
existe una gran región de la parte central de alta dosis que satisface la prueba del índice 𝛾𝛾, pero 
existe una porción de la misma región que no satisface la prueba. Sin embargo, considerando la 
evaluación de los mapas de dosis y paso/fallo para las dos configuraciones de irradiación, se puede 
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concluir que el campo irradiado y medido genera la distribución de dosis que se calculó en el 
sistema de planeación. 
La Figura 58 presenta los resultados del índice 𝛾𝛾 para el caso 2 irradiado en la configuración 
perpendicular. Tal como se determinó en el análisis de los perfiles ortogonales de dosis para estos 
planos de dosis, se requiere la normalización de ambos planos de dosis respecto al punto de 
intersección de los perfiles analizados; los resultados del índice 𝛾𝛾 para las imágenes normalizadas 
respecto al punto de intersección de los perfiles ortogonales se presentan en la última fila de la 
Figura 58. Se observa una alta concentración de azul en la región central de alta dosis, aunque por 
fuera de esta región existe una alta concentración de rojo y amarillo. La Figura 64 presenta el 
resultado de la prueba de paso/fallo del índice 𝛾𝛾 para el caso 2 irradiado en la configuración 
paralela; la región central de alta dosis pasa la prueba del índice 𝛾𝛾 para las distribuciones 
normalizadas al punto de intersección de los perfiles, excepto para una región en la parte superior 
de la distribución y otra en la parte inferior. En su mayoría la región central de dosis posee un valor 
que está dentro de la tolerancia cercano al valor de la planeación, de manera que podría ser 
administrado al paciente. En la Figura 59 se presentan los resultados del índice 𝛾𝛾 calculado para la 
irradiación del plan del caso 2 en la configuración paralela; como se mencionó en el análisis de los 
perfiles de dosis ortogonales, es necesaria la normalización respecto al punto de intersección de 
los perfiles ortogonales, de manera que se obtienen los mapas de índice 𝛾𝛾 de la última fila de la 
Figura 59. La distribución de índice 𝛾𝛾 presenta una alta concentración de azul en las regiones de 
baja dosis, mientras que la región central de alta dosis posee una distribución amarilla. La prueba 
de paso/fallo, cuyos resultados se presentan en la Figura 65, indica que existe una ligera 
concordancia en la región de baja dosis, mientras que en la región de alta dosis no existe 
concordancia entre el plano de dosis medido con el sistema de radiografía computarizada y el 
plano de dosis generado con el sistema de planeación.  Para determinar si el tratamiento es 
adecuado para su administración debe realizarse otra vez la verificación del mismo, siendo 
cuidadosos en el posicionamiento de la placa dentro del phantom de acrílico en ambas 
configuraciones, así como corroborar los mapas de dosis exportados por el sistema de planeación, 
para que la configuración sea exacta a la de irradiación. Si una vez repetidas las pruebas se 
encuentra la misma diferencia entre el mapa de dosis medido con el sistema de radiografía 
computarizada y el mapa de dosis exportado por el sistema de planeación, deberá buscarse la 
respuesta en los parámetros de lectura del scanner o en la salida del acelerador lineal. Con los 
resultados como se han obtenido para este caso, no es aconsejable la administración del 
tratamiento al paciente hasta que no se conozca una explicación a la diferencia entre ambas 
distribuciones de dosis que no comprometa la efectividad del tratamiento. 
La Figura 60 presenta los resultados del índice 𝛾𝛾 para el caso 3 en la configuración perpendicular. 
En el análisis de los perfiles ortogonales de dosis para este caso se concluyó que es necesaria la 
normalización para minimizar el efecto de la conversión a dosis en la comparación de las 
distribuciones de dosis; la última fila de la Figura 60 presenta los resultados del índice 𝛾𝛾 para 
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ambas imágenes normalizadas respecto al punto de intersección de los perfiles ortogonales de 
dosis. Se observa que la región central de alta dosis presenta una alta concentración de azul 
oscuro, con ligeras concentraciones de rojo  y amarillo en la parte externa del campo. La Figura 66 
presenta los resultados de la prueba de paso/fallo para el índice 𝛾𝛾; en la última fila, que 
representa los resultados cuando las imágenes han sido normalizadas respecto al punto de 
intersección de los perfiles de dosis, se observa que la región central de alta dosis satisface la 
prueba del índice 𝛾𝛾, salvo una porción central que presenta valor del índice por debajo de 2 (ver 
Figura 60). El resultado de la prueba de paso/fallo indica que la distribución de dosis medida con el 
sistema de radiografía computarizada, en la región central de alta dosis, es semejante a la 
distribución de dosis generada en el sistema de planeación. La Figura 61 presenta los resultados 
del índice 𝛾𝛾 para el caso 3 en la configuración paralela; la última fila, correspondiente a las 
imágenes normalizadas respecto al punto de intersección de los perfiles de dosis ortogonales, 
muestra una alta concentración de azul oscuro, salvo en la periferia de la región central de alta 
dosis, en la cual se observa regiones azul claro e incluso regiones amarillas y rojas. En la Figura 67 
se presentan los resultados de la prueba de paso/fallo, donde la última fila representa los 
resultados para las imágenes normalizadas al punto de intersección de los perfiles ortogonales; se 
observa una concentración de puntos que pasan la prueba en la región central de la placa, 
correspondiente a las altas dosis, salvo una porción en la parte izquierda que posee valores del 
índice cercanos a 2 (ver Figura 61). Analizando la información de la irradiación perpendicular y 
paralela, puede concluirse que el plan es adecuado para la ejecución sobre el paciente, pues las 
distribuciones de dosis medida y calculada coinciden adecuadamente, dentro de la tolerancia 
definida, para las regiones de alta dosis. 
Dada la compleja implementación computacional del índice 𝛾𝛾, se han propuesto variaciones que 
representen ventajas desde el punto de vista del cálculo, tal es el caso del índice 𝜒𝜒 (Bakai, Alber, & 
Nüsslin, 2003) que es más simple de implementar y arroja la misma información que el índice 𝛾𝛾; la 
coincidencia de los planos de dosis medidos con el sistema de radiografía computarizada y los 
planos de dosis generados en el sistema de planeación también se evalúo mediante el índice 𝜒𝜒. La 
Figura 68 muestra los resultados del índice 𝜒𝜒 para el caso 1 en la configuración perpendicular; la 
Figura 74 presenta el resultado de la prueba paso/fallo para el índice 𝜒𝜒. Al igual que la prueba de 
paso/fallo para el índice 𝛾𝛾, se observa que la región central de alta dosis satisface los criterios 
establecidos de concordancia entre el mapa de dosis medido y el generado en el sistema de 
planeación. La Figura 69 presenta los resultados del índice 𝜒𝜒 para el caso 1 en la configuración 
paralela y la Figura 75 presenta el resultado de la prueba paso/fallo para estos planos. Al igual que 
para el caso analizado mediante el índice 𝛾𝛾, se observa que una parte de la región central de dosis 
satisface los criterios de aceptación definidos, mientras que otra región no los satisface; el 
desacuerdo permanece en la región periférica de baja dosis. Al analizar la información del índice 𝜒𝜒 
para las irradiaciones en la configuración perpendicular y paralela, se puede concluir que el 
tratamiento es adecuado para la irradiación al paciente. 
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La Figura 70 presenta los resultados de la evaluación del índice 𝜒𝜒 para el caso 2 en la configuración 
perpendicular y en la Figura 76 se presentan los resultados de la prueba de paso/fallo. Se observa, 
al igual que en la evaluación del índice 𝛾𝛾, que le región central de alta dosis satisface el criterio 
establecido, salvo por una porción de ésta en la parte superior, sin embargo, el resultado coincide 
con el obtenido para el índice 𝛾𝛾. En la Figura 71 se presentan los resultados del índice 𝜒𝜒  obtenidos 
para el caso 2 en la configuración paralela y en la Figura 77 se presentan los resultados de la 
prueba de paso/fallo. De conformidad a los resultados obtenidos se concluye, al igual que para el 
análisis mediante el índice 𝛾𝛾, que debe realizarse una nueva evaluación de los planos de dosis y, de 
ser necesario, ajustar el plan de tratamiento realizado antes de su ejecución sobre el paciente. 
La Figura 72 presenta los resultados del índice 𝜒𝜒 para el caso 3 en la configuración perpendicular, 
mientras que la Figura 78 presenta los resultados de la prueba de paso/fallo. En la última fila de la 
Figura 78, correspondiente a la evaluación cuando las imágenes se han normalizado al punto de 
intersección de los perfiles ortogonales, se observa que gran parte de la región central de alta 
dosis satisface los criterios de aceptación establecidos y permanece una región sin satisfacerlos en 
la parte inferior de la distribución, como se obtuvo mediante el índice 𝛾𝛾. La Figura 73 presenta los 
resultados del índice 𝜒𝜒 para el caso 3 en la configuración paralela y en la Figura 79 se presentan los 
resultados de la prueba de paso/fallo. El resultado obtenido es coincidente con el del índice 𝛾𝛾, y 
puede concluirse de la misma manera que el tratamiento es adecuado para su administración 
sobre el paciente. 
En la Tabla 8 se encuentra que las conclusiones anteriormente expresadas están de acuerdo a la 
proporciones de las imágenes que satisfacen el criterio de paso/fallo. Es evidente que las 
imágenes obtenidas en la configuración perpendicular presentan mayor coincidencia de los 
valores de dosis que las obtenidas en la configuración paralela; la mayor cantidad de bordes y la 
mayor región de la placa irradiada a bajas dosis presentes en las imágenes de las configuraciones 
paralelas conducen a un menor acuerdo de las imágenes, además de la facilidad con que se puede 
cometer un error en el posicionamiento paralelo al haz de la placa de fósforo. También se observa 
que puede existir un corrimiento de la dosis determinada en la placa de fósforo, que se logra 
minimizar trabajando en términos relativos, siendo la mejor opción de normalización el punto de 
intersección de los perfiles de dosis analizados. 
De la discusión realizada para los tres casos clínicos analizados se puede concluir que el sistema de 
radiografía computarizada es una herramienta útil para la evaluación de campos inhomogéneos 
empleados en los tratamientos de Radioterapia de Intensidad Modulada (IMRT); la 
implementación de conceptos como él índice 𝛾𝛾 o el índice 𝜒𝜒, permiten decidir sobre la 
coincidencia de las distribuciones de dosis medidas y las distribuciones de dosis calculadas en el 
sistema de planeación, considerando más conveniente el último de ellos debido a la facilidad en su 
implementación computacional. 
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El sistema de radiografía computarizada empleado parece una buena opción para la dosimetría en 
radioterapia, tanto en campos homogéneos, como en campos de intensidad modulada.  Se 
encontró que para campos de intensidad modulada, la normalización de la imagen respecto al 
máximo o al punto de intersección de los ejes puede mejorar la coincidencia entre ambas 
imágenes, ya sea para el análisis mediante el índice 𝛾𝛾 o el 𝜒𝜒. Se considera mejor la implementación 
del índice 𝜒𝜒, pues puede realizarse sin truncamientos y computacionalmente requiere menos 
cálculos que el índice 𝛾𝛾.  
El sistema de CR representa una opción adecuada y rápida para la dosimetría relativa y absoluta 
de campos homogéneos, que puede emplearse de manera rutinaria para evaluación de la 
constancia de la salida del acelerador lineal.   
Dentro del desarrollo del trabajo, se investigó el empleo de filtros metálicos interpuestos entre la 
placa de fósforo y el haz de radiación, con el fin de disminuir el efecto de la contribución de los 
fotones dispersos de baja energía, sin embargo se descartó su implementación por la 
incertidumbre dosimétrica que representaba la presencia del filtro, y se optó por emplear sólo la 
placa en la envoltura plástica. 
Cómo herramienta de análisis de coincidencia de las distribuciones, se estudio el concepto de tubo 
de aceptación 𝜒𝜒, propuesto por Bakai et al (Bakai, Alber, & Nüsslin, 2003), pero dado que 
representa una comparación unidimensional, se optó por realizar ésta sólo con los perfiles de 
dosis absolutos y normalizados. 
Dada la relevancia del registro de los planos de dosis en el resultado de la comparación, se abre la 
puerta al desarrollo de una herramienta de registro que permita la extracción de los puntos de 
registro de manera más acertada. Durante el desarrollo de este trabajo se consideró la opción de 
obtener puntos de registro a partir de la intersección de los bordes en las imágenes, determinados 
a partir de un filtro Canny; sin embargo, la pérdida de sensibilidad del sistema CR para bajas dosis 
hace que la información de bordes medidos difiera de los bordes determinados para las imágenes 
obtenidas del sistema de planeación. 
Este trabajo abre la puerta a la implementación de tecnologías de imágenes existentes en algunos 
centros médicos, en el desarrollo de programas de garantía de calidad en radioterapia. Se espera 
que con el aumento de los sistemas de radiografía computarizada y digital en el país, se estudie su 
implementación en áreas complementarias a su objetivo primario, pues representan una 
herramienta confiable, rápida y segura para la metrología de parámetros radiológicos, como se 
comprobó en este trabajo para los tratamientos de IMRT. 
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